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RÉSUMÉ 
Actuellement, les médecins utilisent l'échographie pour visualiser la prostate 
lors de la biopsie. La technique actuelle de biopsie offre un taux de détection du 
cancer contenant entre 20 et 36 % de résultats faux négatifs, ce qui retarde le 
traitement du cancer. Ces faux négatifs sont causés en partie par le manque de 
perceptibilité sous échographie des tumeurs ayant un diamètre inférieur à 
5 mm. L'imagerie par résonnance magnétique (IRM) pourrait résoudre ce 
problème puisque cette technique d'imagerie offre une meilleure résolution et 
une perceptibilité des tumeurs meilleures que celles obtenues avec 
l'échographie. Toutefois, l'intervention sous IRM est peu sécuritaire et peu 
ergonomique pour le médecin en raison de l'intense champ magnétique 
nécessaire à l'imagerie et de l'accès restreint au patient. 
Le présent travail présente le développement d'un prototype de manipulateur 
robotisé permettant aux médecins d'effectuer des interventions précisé et rapide 
à la prostate à l'intérieur même du scanner IRM. Le manipulateur est conçu de 
manière à ne pas influencer ou être influencé par le champ magnétique de 
l'IRM, soutenir les forces induites par l'insertion de l'aiguille dans le patient, 
atteindre une cible avec précision et être suffisamment petit pour être introduit 
avec le patient dans l'IRM. L'architecture du manipulateur utilise une approche 
binaire moyennée élastiquement dans une architecture parallèle. Chacun des 
actionneurs compte seulement deux états discrets. Les actionneurs retenus sont 
des muscles pneumatiques en raison de la forte densité de force qu'ils génèrent. 
De plus, ces actionneurs permettent d'éliminer les joints complexes nécessaires 
à la construction de manipulateur parallèle en utilisant l'élasticité intrinsèque 
des actionneurs. Un prototype a été construit dans le but d'étudier l'erreur de 
positionnement obtenue avec le manipulateur et valider l'atteinte des requis 
cliniques. La justesse a été mesurée à 3,3 mm et la précision a été mesurée à 
0,5 mm. La raideur a aussi été mesurée et atteint -1,14 N/mm au bout de 
l'aiguille pour s'assurer que le manipulateur est en mesure de soutenir 
l'insertion d'aiguille sans trop dévier-de la trajectoire prévue. Une preuve de 
concept de valve pneumatique compatible à l'IRM a été prototypée. La valve 
utilise un actionneur de polymère diélectrique rotatif en raison de la grande 
compatibilité à l'IRM de cette technologie. 
Les travaux montrent que la solution proposée est viable et très prometteuse. Le 
robot est simple, peu couteux et est capable de rencontrer les requis cliniques. 
Néanmoins, plusieurs travaux sont encore à faire sur le manipulateur, car 
seulement l'orientation de l'aiguille a été traitée. De plus, l'assemblage des 
muscles pneumatiques a été réalisé à l'aide de tubes offerts commercialement. 
Plusieurs modifications pourraient améliorer les performances du manipulateur, 
dont notamment, mouler les muscles pneumatiques. 
Mots-clés : manipulateur IRM, muscle pneumatique, actionneur binaire, 
mécanisme souple 
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CHAPITRE 1 INTRODUCTION 
1.1 Mise en contexte 
1.1.1 Contexte social 
L'objet de cette recherche consiste à développer un manipulateur robotisé à 
faible coût pour le traitement du cancer de la prostate guidé par Imagerie par 
Résonnance Magnétique (IRM). Le cancer de la prostate est la 2e cause de 
décès chez les hommes après le cancer du poumon. Aux États-Unis, il 
représente plus de 25 % des nouveaux cas de cancer et on estime que le cancer 
de la prostate touchera un homme sur sept au cours de sa vie. Les chances de 
survie après 5 ans suite au diagnostic de cancer de la prostate sont de -100 % 
dans les cas où les tumeurs sont détectées rapidement (<5 mm). Cependant, ce 
taux de survie chute à 32 % dans les cas où le cancer n'est pas pris en charge 
tôt, c'est-à-dire que le cancer n'est plus confiné dans la prostate. La détection du 
cancer de la prostate à un stade précoce de la maladie est donc un des facteurs 
clés pour améliorer les chances de rémission des hommes atteints [1]. D'un 
point de vue économique, le cancer de la prostate coûte au Canada plus de 111 
millions de dollars annuellement en frais directs et indirects [2], La figure 1.1 
situe la prostate dans le corps de l'homme. 
vessie 
canal défèrent 
urètre 
pénis 
rectum 
testicule 
prostate 
Figure 1.1 Position de la prostate [3], 
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1.1.2 Dépistage du cancer de la prostate 
Il est à noter que le contexte médical du problème défini dans le cadre de ce 
mémoire n'est qu'un résumé sommaire permettant de mieux comprendre les 
fondements et les besoins du projet. La médecine entourant le dépistage et le 
traitement du cancer de la prostate est complexe et n'est pas l'objectif de ce 
document. Les éléments présentés permettent de comprendre la problématique 
sur laquelle repose le projet. 
Une tumeur est une croissance anarchique et rapide des cellules d'un tissu 
organique. Ceci a pour effet, entre autres, d'augmenter le volume de l'organe 
atteint. Le médecin dépiste d'abord une tumeur de la prostate à l'aide de ce 
symptôme. Généralement, le médecin qui soupçonne un dysfonctionnement de 
la prostate à la suite d'un questionnaire clinique procède en trois étapes pour 
confirmer un diagnostic du cancer de la prostate [4,5]: 
1. Toucher rectal de la prostate 
2. Analyse sanguine de l'antigène prostatique spécifique 
3. Biopsie de la prostate 
La première étape consiste à palper la prostate par la paroi rectale. Ce test de 
dépistage permet d'évaluer la taille de la prostate et de constater un volume 
anormal de l'organe, signe de la présence d'une tumeur. Ce test est 
fréquemment réalisé de manière préventive dans le but de déceler les tumeurs 
de la prostate à un stade préliminaire de la maladie. 
Un prélèvement sanguin est ensuite requis lorsqu'un touché rectal décèle la 
présence d'une tumeur potentielle où que d'autres symptômes en laissent 
présager la présence (douleurs, saignement, difficultés urinaires ou érectile, 
etc.). L'antigène prostatique spécifique (PSA) est naturellement sécrété par la 
prostate et sa concentration dans le sang est proportionnelle au volume de la 
prostate. Une concentration anormalement élevée en PSA confirme alors un 
2 
volume anormal de la prostate et, par le fait même, la présence possible d'une 
tumeur. 
Si une tumeur est soupçonnée, il faut ensuite déterminer la nature bénigne ou 
maligne de cette tumeur. Des échantillons de tissus (biopsies) sont prélevés 
dans la prostate dans le but d'émettre un diagnostic final. La biopsie est réalisée 
en insérant une aiguille à biopsie dans le corps du patient, jusqu'à sa prostate. Il 
existe deux principaux types d'opération pour la biopsie de la prostate. La 
procédure chirurgicale transpérinéale, c'est-à-dire, passe par la paroi du périnée 
pour atteindre la prostate. L'approche transrectale, par le rectum, consiste à 
pénétrer à l'intérieur du rectum par l'anus et percer la paroi du rectum pour 
atteindre la prostate. L'approche transpérinéale est préférable, car elle réduit 
sensiblement les risques d'infection et offre un accès direct à la prostate, mais 
le patient doit subir une anesthésie locale en raison des douleurs plus intenses 
que cette méthode induit comparativement à la méthode transrectale [6]. Des 
tests d'insertion ont montré qu'une force latérale à l'aiguille de 1,6 N est 
générée et qu'il faut ~15 N pour faire progresser l'aiguille à l'intérieur du 
patient [7,8], 
Dans le cas d'une tumeur bénigne, les risques de complications de la maladie 
sont faibles. Ces tumeurs bénignes sont souvent tolérées dans le but d'éviter les 
effets secondaires liés au traitement du cancer de la prostate [4]. Dans le cas. 
d'une tumeur maligne, ou cancer, les risques de propagation des cellules 
cancéreuses aux tissus environnants (métastases) croissent avec le temps. Le 
cancer de la prostate peut alors atteindre d'autres organes plus vitaux au 
fonctionnement du corps humain, notamment, les os, la vessie et le rectum [9], 
Actuellement, le médecin effectue la biopsie sous écographie avec une sonde 
transrectale (TRUS) pour guider l'aiguille de biopsie vers la région ciblée. 
Cependant, la méthode TRUS obtient entre 20 % et 36 % de résultats faux 
négatifs, c'est-à-dire, qu'une tumeur est présente dans la prostate, mais elle ne 
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sera pas révélée par la biopsie [10]. Ces faux négatifs sont notamment causés 
par le manque de perceptibilité des tumeurs sous TRUS qui ne peut détecter la 
présence de tumeur d'un diamètre inférieur à 5 mm [11-13]. Il est alors 
impossible de confirmer visuellement que ces tumeurs ont bel et bien été 
échantillonnées à l'aide de l'aiguille à biopsie. 
1.1.3 Traitement du cancer de la prostate 
Plusieurs options sont disponibles pour le traitement du cancer de la prostate. 
La curiethérapie consiste à insérer localement des pastilles radioactives dans la 
prostate, à proximité de la tumeur. La dose de radiation délivrée au cancer est 
fonction de la distance à laquelle la pastille se situe par rapport à la tumeur. 
L'exactitude du positionnement de la pastille est donc un facteur majeur pour le 
succès du traitement par curiethérapie [14]. La figure 1.2 illustre la 
curiethérapie à l'aide de l'échographie et de la procédure transpérinéale [15]. Le 
médecin insert l'aiguille dans une plaque trouée pour guider et stabiliser 
l'aiguille. Cette plaque permet d'obtenir une précision théorique de -1,9 mm 
[16], Il récupère ensuite une image de l'opération en cours avec l'échographie 
grâce à la sonde insérée dans le rectum du patient. L'aiguille doit être en 
mesure de couvrir un plan de travail de 80 mm x 70 mm x 70 mm à 60 mm en 
aval du périnée [14]. Il est à noter que l'approche de positionnement décrite est 
la même pour l'intervention de biopsie, la différence étant qu'au lieu d'insérer 
des agents thérapeutique, la biopsie retire des échantillons de tissus à des fins 
d'analyses en laboratoire. 
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Radiopaque contrast ip? 
the urinary bladder "— 
fluoroscopic 
visualization 
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Ultrasound probe in 
rectum for needle guidance 
Figure 1.2 Curiethérapie transrectale [15] 
La cryothérapie est une autre alternative pour le traitement du cancer de la 
prostate. Il s'agit d'injecter un agent cryogénique servant à « brûler » par le 
froid les tissus cancéreux. Dans ces deux types de traitements, il est important 
de noter qu'il s'agit de positionner précisément une aiguille à l'intérieur de la 
prostate. 
Dans certains cas, une prostatectomie radicale, c'est-à-dire retirer 
chirurgicalement la prostate, est nécessaire pour éviter la propagation du 
cancer. Cette solution peut mener à de l'incontinence et à des 
dysfonctionnements érectiles en plus de crises cardiaques, d'accidents 
cérébraux vasculaires, de caillots sanguins, d'infection et d'hémorragie associée 
à toutes chirurgies [9]. Il est alors préférable pour le patient de recourir aux 
traitements moins radicaux présentés précédemment [17], 
1.1.4 L'IRM 
L'IRM est un système d'imagerie médicale qui offre une meilleure 
perceptibilité des tumeurs. Son utilisation peut améliorer la qualité du 
prélèvement en ciblant plus directement les régions soupçonnées d'être atteintes 
du cancer [18]. Deux types d'appareil IRM sont disponibles sur le marché et 
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sont présentés à la figure 1.3. Le principe d'imagerie de cet appareil repose sur 
l'utilisation d'un champ magnétique de l'ordre de 1 à 7 T. Pour comparaison, le 
champ magnétique terrestre est de 50 pT. 
L'IRM fermée est plus répandue que l'appareil ouvert, car il peut atteindre un 
champ magnétique d'une meilleure qualité. La qualité de l'image recueillie est 
donc meilleure puisque qu'elle est linéairement proportionnelle au champ 
magnétique nominal de l'appareil. Par contre, l'IRM fermée limite 
généralement l'accès au patient à un diamètre de l'ordre de 550 mm. Un 
manipulateur robotisé est donc une solution efficace pour remplacer le médecin 
à l'intérieur de l'IRM fermé. Considérant les frais de santés actuels inhérents 
aux traitements du cancer, ce manipulateur doit offrir un rapport avantageux 
entre les bénéfices pour la santé et le coût de l'appareil pour faciliter la 
pénétration du marché. 
1.1.5 Problématique et requis cliniques 
La problématique avec le traitement du cancer de la prostate à l'aide d'un 
manipulateur robotisé guidé par l'IRM est de concevoir un système 
d'actionnement entièrement de polymère. Plusieurs requis fonctionnels peuvent 
être dégagés des éléments présentés dans les quatre sections précédentes pour 
mieux décrire la problématique de conception : 
a) b) 
Figure 1.3 a) ouvert ; b) Fermé [19] 
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1. Être compatible à l'IRM: pas de matériel ferromagnétique, limiter 
l'électronique active et limiter les matériaux considérés bon conducteur 
électrique 
2. Plan de travail de l'aiguille à la prostate : 80 mm x 70 mm à 60 mm du 
périné 
3. Erreur de positionnement maximal : < 1,9 mm 
4. Raideur latérale du manipulateur au bout de l'aiguille : > 1 N/mm 
5. Dimensions maximales du manipulateur : 250 mm x 250 mm x 250 mm 
La conception d'instruments médicaux dédiés à l'IRM doit'faire l'objet d'une 
attention particulière pour être qualifiée compatible à l'IRM [20,21], D'abord, 
les éléments ferromagnétiques sont proscrits, car ils sont violemment projetés 
contre l'aimant de l'IRM en raison de l'intensité du champ magnétique. La 
quantité de matériaux conducteurs électriques doit être limitée, car le champ 
magnétique intense peut créer des courants de Foucault lorsque ces matériaux y 
sont déplacés. Ces courants peuvent chauffer les matériaux et peuvent aussi 
interférer avec le champ magnétique de l'IRM en créant des artefacts dans les 
images. L'analyse des images par le médecin est alors plus complexe. Enfin, les 
éléments électroniques actifs sont aussi à limiter à l'intérieur du champ 
magnétique, car ils peuvent créer des artefacts sur les images. 
Le plan de travail a pour sa part été décrit à la section 1.1.3. L'erreur de 
positionnement doit pour sa part être inférieure à 1,9 mm pour être meilleur que 
la grille perforée actuellement utilisée [16]. Cette erreur est mesurée sans 
perturbation sur l'aiguille, c'est-à-dire, sans être insérée dans une matière. La 
raideur latérale du manipulateur est déterminée de manière à soutenir la force 
latérale d'insertion et en minimiser l'influence. Une raideur relativement faible 
peut aussi augmenter la sécurité du contact entre l'homme et la machine. Enfin, 
les dimensions maximales ont été établies de manière à pouvoir introduire le 
patient et le manipulateur dans l'IRM en même temps pour que l'opération 
puisse être guidée par l'IRM en temps réel. Il faut noter ici que le terme « temps 
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réel » est utilisé selon les capacités de l'IRM. Comparativement à 
l'échographie, l'IRM ne peut diffuser une image en direct de l'opération en 
raison du taux de rafraîchissement beaucoup plus long de l'IRM (~1 à 2 
minutes). 
1.1.6 Architecture retenue pour le manipulateur 
En considérant les frais actuellement inhérents à la détection et au traitement du 
cancer de la prostate, le manipulateur proposé se doit d'être de faible coût pour 
parvenir à intégrer le marché rapidement [22], Une approche par contrôle 
binaire peut favoriser la réduction des coûts du manipulateur [23-26], Un 
manipulateur binaire est composé de plusieurs actionneurs ne possédant que 
deux états discrets. Ces actionneurs sont souvent simples et peu coûteux. L'état 
de l'actionneur est alors implicitement connu par le manipulateur. Ceci permet 
d'éliminer la rétroaction de bas niveau nécessaire au contrôle des actionneurs. 
Une économie financière et un gain en robustesse sont obtenus en éliminant lès 
capteurs sur chacun des actionneurs contrôlant chacun des degrés de liberté. 
L'électronique associée à ces capteurs est aussi retirée ce qui minimise les 
possibilités d'artéfacts. L'approche binaire améliore aussi la robustesse d'un 
manipulateur en raison de la redondance d'actionneur [27]. Dans le domaine 
médical, la robustesse du manipulateur est un facteur important pour ne pas 
mettre la santé des patients en danger. Enfin, le contrôle binaire employé avec 
des actionneurs bistables permet de limiter l'alimentation électrique nécessaire 
au manipulateur et de réduire son influence sur la qualité des images obtenues 
par l'IRM. L'actionneur bistable peut se maintenir stable dans sa position 
initiale et sa position finale sans apport d'énergie. 
L'approche binaire génère un plan de travail discret composé de 2" positions, 
où n est le nombre d'actionneurs intégrés dans le manipulateur [28,29]. Les 
manipulateurs binaires peuvent prendre une structure en série ou en parallèle. 
La figure 1,4 présente les deux architectures décrites ci-haut. L'architecture en 
série dispose les actionneurs un à la suite de l'autre. Cette configuration permet 
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d'obtenir un assemblage simple, mais il en résulte une raideur plus faible en 
raison de la longueur du manipulateur [30], Il faut alors employer des 
actionneurs plus gros pour obtenir la raideur souhaitée. Dans une configuration 
en parallèle, les actionneurs sont disposés de sorte que la raideur du système 
additionne la raideur de chacun des actionneurs. Ces derniers peuvent alors être 
plus petits et identiques, ce qui favorise une réduction du volume global du 
manipulateur. Une réduction des coûts de production est aussi à prévoir puisque 
les actionneurs pourront être produits en masse puisqu'ils sont identiques et 
redondants [31]. 
r Binary actuator 
• End-effector 
VGTM (Serial) 
Compliant Element 
End-efFector 
' Frame 
Elastically Averaged (Parallel) 
Figure 1.4 Architecture en série (haut); en parallèle (bas)[32] 
1.1.7 La première version du manipulateur moyenné 
élastiquement 
L'architecture moyennée élastiquement a déjà été adressée par une équipe du 
Massachusetts Institute of Technology (voir figure 1.5). Ils ont proposé un 
manipulateur d'aiguille actionné par des actionneurs diélectriques (DEA, de 
l'anglais Dielectric Elastomer Actuator) binaires en parallèle moyennés 
élastiquement [33-35]. Les DEA possèdent deux positions stables, c'est-à-dire, 
que l'actionneur se déplace entre une position initiale et une position finale 
uniquement. 
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La structure retenue utilise un assemblage élastique pour lier les différents 
actionneurs et alléger l'état surcontraint créé par l'architecture parallèle. Cet 
élément élastique réduit aussi le coût du robot puisqu'il élimine la fabrication 
de joints complexes nécessaires pour éviter les singularités liées aux robots 
parallèles. Le manipulateur ainsi assemblé peut prendre 212 (4096) positions 
discrètes différentes en raison des 12 actionneurs binaires utilisés. Cette 
configuration permet de couvrir le plan de travail prescrit pour le cancer de la 
prostate. 
| Needle j 
Center 
'Point 
Bistable 
Acîuûtors 
a) b) 
Figure 1.5 Manipulateur du MIT utilisant des actionneurs diélectriques 
moyennés élastiquement [36] 
Par contre, les actionneurs diélectriques ne peuvent pas générer suffisamment 
de force pour maintenir l'aiguille dans sa position lors de l'insertion et le 
manipulateur occupait tout l'IRM en raison de son volume trop gros [36]. La 
principale limite actuelle de ces actionneurs est le manque de force par unité de 
volume des DEA. Il rend alors complexe la construction d'actionneurs 
suffisamment forts pour atteindre les requis cliniques. L'approche a toutefois 
démontré le potentiel d'utiliser un assemblage d'actionneurs binaire moyennés 
élastiquement en parallèle. 
Cette limite donne naissance au présent projet de recherche qui vise à 
développer un manipulateur compacte utilisant des actionneurs pneumatiques 
binaires compatibles à l'IRM et possédant une haute densité de force. 
10 
1.1.8 Bilan des domaines impliqués 
La conception d'un manipulateur pour le traitement du cancer de la prostate fait 
intervenir une collaboration entre la médecine et le génie. Ce pont permet de 
développer une technologie adaptée au traitement du cancer de la prostate. La 
médecine apporte l'information anatomique requise dans le but de formuler les 
besoins pour le manipulateur. Ces requis sont alors utilisés par le génie pour 
concevoir les outils de diagnostic et de traitement du cancer. Plusieurs 
domaines au sein même du génie sont aussi sollicités. Dans le cadre de ce 
projet, la robotique doit proposer des solutions quant à l'architecture du 
manipulateur. Le domaine des actionneurs est aussi mis à contribution en raison 
de la présence du champ magnétique intense de l'IRM. Il faut que le robot 
puisse se déplacer sans perturber l'imagerie et réciproquement, sans être 
influencé par l'IRM. 
1.2 Définition du projet de recherche 
Le présent projet investigue analytiquement et expérimentalement les 
performances d'un assemblage parallèle de muscles pneumatiques binaires 
moyennés élastiquement. La figure 1.6 montre un schéma de concept pour un 
manipulateur d'aiguille à l'intérieur d'un IRM. 
- Patient ^— Manipulator 
1 
MRltable^ 12-valvcs stack Air supply' 
Figure 1.6 Manipulateur proposé [37] 
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1.2.1 Conception du manipulateur 
D'un point de vue général, le projet de recherche s'inscrit dans un effort de 
conception d'un manipulateur d'aiguille pour le diagnostic et le traitement du 
cancer de la prostate guidé par IRM. Pour concevoir ce manipulateur, il faut 
développer un modèle analytique de positionnement pouvant prédire les 
performances du système pneumatique pour que celui-ci puisse répondre aux 
requis cliniques énumérés à la section 1.1.5. Ce modèle sera calibré 
expérimentalement dans le but de réduire l'erreur entre.la mesure expérimentale 
et le positionnement prédit. Cette démarche permettra de mesurer la justesse et 
la précision du manipulateur et de la comparer aux requis cliniques. La 
fabrication du prototype est aussi une étape cruciale du projet puisque les 
matériaux doivent être principalement composés de polymère. 
Le robot doit être compatible avec l'IRM en n'affectant pas la qualité de 
l'image obtenue et en ne présentant pas de danger pour le patient ni pour l'IRM. 
La compatibilité du robot avec l'IRM n'est toutefois pas validée 
expérimentalement dans le présent travail. Néanmoins, les choix des matériaux 
et des actionneurs sont basés sur les travaux d'auteurs précédents pour affirmer 
que le manipulateur est compatible à l'IRM. 
1.2.2 Actionneurs retenus : les muscles pneumatiques moyennés 
élastiquement 
Le muscle pneumatique a été retenu en raison de sa nature intrinsèquement 
élastique qui permet de combiner l'élément élastique et l'actionneur pour ainsi 
réduire le volume du manipulateur. L'énergie pneumatique permet aussi 
d'obtenir des forces plus grandes que les actionneurs diélectriques utilisés 
précédemment. Il faut noter que les muscles pneumatiques binaires sont 
contrôlés par deux niveaux de pression discret, contrairement aux actionneurs 
diélectriques qui sont couplés à des mécanismes bistables en position (flip-flop). 
L'énergie pneumatique a été retenue dans le cadre de ce projet puisque cette 
source d'énergie est complètement compatible à l'IRM et elle est actuellement 
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disponible à proximité de l'IRM. Les fuites d'air entrainent un risque de 
contamination moins important que les fuites hydrauliques, un aspect important 
à considérer dans une salle d'opération. 
1.2.3 Développement d'un système de mesure sans contact 
La position de l'aiguille du manipulateur doit être mesurée pour évaluer la 
précision et la justesse du système. Cette mesure doit être effectuée avec 
précision sans avoir de contact avec l'aiguille pour éviter d'introduire une 
erreur supplémentaire provenant de la raideur du manipulateur. Un contact 
modifie la position de l'aiguille et influence la qualité de la mesure de précision, 
et de justesse; Cette méthode de mesure doit être rapide et automatisée dans le 
but d'obtenir beaucoup de mesures de position de l'aiguille dans le but de faire 
une calibration efficace du modèle de positionnement. Pour y parvenir, une 
photographie de la pointe de l'aiguille sera analysée à l'aide d'algorithme de 
traitement d'image. 
1.2.4 Preuve de concept d'une valve compatible à l'IRM 
Les muscles pneumatiques devront être reliés à une valve dans le but de 
contrôler la pression induite dans ceux-ci. Mais, les valves commercialement 
disponibles sont généralement actionnées par un solénoïde [20], Le solénoïde 
utilise un phénomène inductif pour produire un travail et influence le champ 
magnétique de l'IRM. Il n'est donc pas compatible à l'IRM et les valves 
devraient être placées à l'extérieur de la salle de l'IRM. De longs tuyaux d'air 
comprimé devraient alors joindre chacune des valves à son muscle pneumatique 
sur le manipulateur. Cette solution serait viable puisque le manipulateur est 
contrôlé de manière binaire, c'est-à-dire, que seulement deux pressions discrètes 
sont commandées aux muscles pneumatiques. Cette approche permet de 
contourner l'instabilité causée par la compressibilité de l'air comme c'est le cas 
pour des valves proportionnelles [38], Cette solution est toutefois très peu 
pratique et il est donc nécessaire de substituer l'actionneur solénoïde par un 
actionneur compatible avec l'IRM. 
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Les DEA présentés à la section 1.1.7 représentent une source d'actionnement 
IRM-compatible de très faible coût [35,39-42], Il devient intéressant d'utiliser 
cette technologie pour actionner les valves. Les valves pourront être placées 
près du manipulateur ce qui limitera l'impact de la compressibilité de l'air et le 
volume total à remplir lors de l'actionnement. Gomme mentionné à la section 
1.1.7, les DEA ne parviennent pas à développer une grande force. Toutefois, en 
l'intégrant dans une valve, l'actionneur sert alors au contrôle d'une force 
pneumatique beaucoup plus grande que ce qu'il est actuellement possible 
d'obtenir avec un DEA. 
Une preuve de concept d'une valve à jet a donc été développée pour le projet. 
Cette section du projet n'est pas le cœur des travaux présentés, mais permet de 
compléter le sous-système d'orientation de l'aiguille. La valve DEA a été 
prototypé pour montrer que l'actionneur peut fournir le déplacement nécessaire 
pour permettre un changement d'état de la valve. Le corps de la valve avec son 
jet a aussi été prototypé pour montrer que ce principe peut fonctionner, mais 
l'intégration des valves avec le manipulateur n'a pas été complétée. 
1.2.5 Autres soiis-systèmes 
La conception d'un manipulateur IRM compatible complet est un projet 
d'envergure. C'est pourquoi dans le cadre de ce projet, l'orientation de 
l'aiguille à l'aide des muscles pneumatiques est analysée et conçue jusqu'au 
prototype fonctionnel. De plus, seul la position de la pointe de l'aiguille est 
traitée. L'insertion de l'aiguille, le contrôle et les senseurs nécessaires au 
contrôle d'un manipulateur binaire ne seront pas examinés dans le cadre de ce 
projet. 
1.3 Objectifs du projet de recherche 
L'objectif principal de ce projet de recherche est d'étudier le potentiel d'un 
manipulateur parallèle actionné par des muscles pneumatiques binaires 
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moyennés élastiquement peut satisfaire les requis cliniques nécessaires pour le 
positionnement d'une aiguille dans une IRM présenté à la section 1.1.5. De cet 
objectif général, plusieurs sous objectifs en découlent. Ce projet de recherche 
ciblant l'orientation spatiale de l'aiguille est en fait une première étape dans le 
développement d'un manipulateur complet comme mentionné à la section 
1.2.5. 
1.3.1 Développement du manipulateur 
Le manipulateur est conçu selon les objectifs suivants : 
• Mesurer la justesse et la précision du système binaire moyenné 
élastiquement ; 
• Définir le nombre de muscles pneumatiques nécessaires ; 
• Dimensionner le manipulateur ; 
• Développer un système de mesures de la position de l'aiguille sans 
contact ; 
• Prototyper le manipulateur. 
1.3.2 Développement des muscles pneumatiques 
Les muscles pneumatiques actionnant le manipulateur doivent atteindre les 
objectifs suivants pour permettre au manipulateur de fonctionner correctement. 
• Dimensionner les muscles pneumatiques ; 
• Prototyper les muscles ; 
• Caractériser les muscles pneumatiques. 
1.3.3 Développement de la valve à jet 
Les objectifs suivants ont été établis pour la valve à jet contrôlant la pression 
dans les muscles pneumatiques. L'actionneur de cette valve est le principal 
15 
intérêt puisque c'est principalement cet élément qui permet de développer une 
valve compatible à l'IRM. Le corps de la valve peut être conçu en plastique, 
• Choisir le type de valve ; 
• Concevoir un actionneur.DEA ; 
• Prototyper la valve. 
1.4 Contributions originales 
Les points suivants sont considérés comme étant des contributions originales : 
• Modélisation analytique par une approche énergétique d'un système de 
muscles pneumatiques binaires moyennés élastiquement ; 
• Modélisation analytique de la trajectoire d'un système de muscles 
pneumatiques binaire moyenné élastiquement suivant un changement 
d'état d'actionnement; 
• Évaluation expérimentale de la justesse et de la précision d'un 
manipulateur binaire moyenné élastiquement; 
• Évaluation expérimentale de la trajectoire d'un manipulateur binaire 
suite à un changement d'état d'actionnement; 
• Développement d'une preuve de concept de la première valve à jet 
compatible à l'IRM contrôlée à partir d'un DEA; et 
• Nouvelle approche à faible coût pour le développement d'un 
manipulateur pour le traitement du cancer de la prostate. Une demande 
de brevet a été déposée au Canada et aux États-Unis pour protéger 
l'invention. 
1.5 Plan du document 
Ce mémoire est composé de six chapitres. Tout d'abord, une revue de l'état de 
l'art en matière de manipulateur compatible à l'IRM pour le traitement du 
cancer de la prostate est présentée au Chapitre 2. Ce chapitre permet d'identifier 
les points forts apportés par les différentes stratégies employées pour parvenir 
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au développement d'un manipulateur IRM-compatible. L'état de l'art permet 
aussi de mettre en évidence les points faibles de la concurrence et d'identifier 
les niches possibles dans ce domaine. 
Ensuite, le présent document présente l'article de conférence écrit pour l'ASME 
International Design in Engineering and Technical Computing au Chapitre 3. 
Cet article présente explicitement la modélisation du système de muscles 
pneumatiques binaires moyennés élastiquement, la modélisation' du muscle 
pneumatique et les démonstrations expérimentales prouvant la faisabilité d'un 
tel manipulateur en fonction des requis cliniques. 
Le Chapitre 4 présente l'article de journal soumis à l'ASME Journal of 
P \sign. Cet article présente le manipulateur prototypé ainsi que les 
\. sen en fonction des différents requis cliniques. 
ne la preuve de concept de la valve et du DEA. Un modèle 
nilieux continus est développé dans le but de valider qu'il 
•uffisamment de déplacement de la part de l'actionneur 
i tiroir de la valve. 
sentée au Chapitre 6 dans le but de faire un bref 
d'ouvrir sur les prochains travaux qui devront 
éter ce manipulateur. o 
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CHAPITRE 2 ÉTAT DE L'ART 
2.1 Manipulateurs chirurgicaux 
Plusieurs manipulateurs chirurgicaux ont été développés dans le but d'améliorer 
la qualité des interventions. Le tableau 2.1 présente les coûts associés à 
l'acquisition de manipulateurs médicaux et leurs caractéristiques. Parmi ceux-
ci, le DaVinciTy et le NeuroArm sont actuellement commercialement 
disponibles alors que les autres sont encore au stade de projet. Cette liste n'est 
pas exhaustive, mais résume les performances et les possibilités offertes par les 
manipulateurs existants. 
Tableau 2.1 Manipulateurs chirurgicaux \ 
Applications Erreur de 
Nom Coût estimé Dimensions 1RM Intervention 
positionnement 
Da Vinci 1 560 k$ [43] Volumineux Non 1 mm [44] 
Prostatectomie radicale et 
autres applications 
Diagnostic et 
traitement du 
MR-bot* [45] • 90 k$ Compact Oui 0.72 mm 
Aiguille percutanée pour 
intervention à la prostate 
cancer Light Puncture 
Robot (LPR) 
[46] 
N.D. Compact Oui 
5% du 
déplacement 
Biopsie abdominale 
Neurologique 
NeuroArm 760 k$ [47] Volumineux Oui 0.03 mm [48] 
Micro-chirurgie et biopsie 
stéréotaxique 
NeuroMate 350 k$ [49] Volumineux Non 2 mm [50] Neurochirurgie 
Ophtalmique Jensen et al. N.D. N.D. Non 0.2 mm Chirurgie des yeux 
Remplacement de joint, 
fraisage d'os et 
Robodoc 630 kS [51] Volumineux Non 2 mm positionnement de 
Orthopédique prothèse du genou et de la 
hanche 
Spinebot[52] 420 k$ Medium Non 0,1 mm 
Opération de vissage dans 
la région lombaire 
* le coût présenté du MR-bot est une estimation du coût de production 
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2.2 Manipulateurs commerciaux 
2.2.1 NeuroArm™ de MDA 
Jusqu'à présent, le NeuroArm de MDA est le seul manipulateur 
commercialement disponible pouvant être placé à l'intérieur de la pièce où se 
trouve l'IRM (voir figure 2.1). Mais ce manipulateur est trop gros pour 
effectuer l'intervention à l'intérieur même de l'IRM. L'opération se déroule en 
utilisant une approche stéréotaxique, c'est-à-dire qu'un châssis est vissé sur le 
patient afin de prendre des images référencées sur le patient et de procéder aux 
interventions à l'extérieur de l'IRM. Cette approche augmente le temps 
d'opération puisque le patient doit être déplacé entre l'IRM et le manipulateur 
entre les différentes interventions. De plus, comme le patient n'est plus dans 
l'IRM, il est impossible de connaitre le déplacement des organes durant la 
phase d'intervention chirurgicale. Le positionnement est alors vérifié seulement 
à la fin de la procédure. Un manipulateur pouvant ainsi opérer sous l'IRM 
permettrait de réduire le temps d'opération, les déplacements du patient et, 
surtout, de valider le positionnement des instruments en temps réel [53], Le 
coût de cet appareil s'élève à -760 k$ ce qui freine le déploiment de ce robot à 
grande échelle. Ce coût est justifié par la grande précision de ce manipulateur 
évaluée à 0.03 mm et par l'utilisation de moteur piézoélectrique. Ce robot est 
actuellement dédié aux interventions neurologiques. 
Figure 2.1 Neuroarm de MDA [54] 
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2.2.2 Da Vinci™ de Surgical Intuitive 
En ce qui a trait au traitement du cancer de la prostate, c'est le manipulateur Da 
Vinci™ qui est actuellement la référence (vqir figure 2.2). Ce système n'est 
toutefois pas compatible à l'IRM et est utilisé dans le but d'effectuer les 
prostatectomies. Le Da Vinci™ a permis de réduire les pertes de sang et de 
diminuer le temps d'hospitalisation postopératoire dans les hôpitaux offrant ce 
service. Il offre une précision de 1 mm, un contrôle en retour de force pour le 
médecin et une formidable dextérité de. mouvement. Encore une fois, ce 
manipulateur très performant est aussi très couteux, se détaillant à 1.56 M$. 
Figure 2.2 Robot Da Vinci™ et sa console d'opération (source : 
Intuitivesurgical.com) 
2.3 Manipulateurs en stade de recherche 
Plusieurs stratégies ont déjà été déployées pour actionner des robots sous IRM 
dans le cadre du traitement du cancer. Les actionneur doivent être compatible à 
l'IRM en n'étant pas influencé par le champ magnétique de l'IRM et il ne doit 
pas non plus influencer le champ magnétique de l'IRM. 
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2.3.1 MR-Bot 
Le MR-bot (voir la figure 2.3) fait pour sa part usage d'une combinaison entre 
la pneumatique et un mécanisme pas-à-pas. La pneumatique à elle seule est 
difficilement contrôlable en raison de la friction dans les cylindres et de la 
compressibilité de l'air. Pour éliminer le problème, un moteur pas-à-pas nommé 
PNEUstep a été développé [45,55,56]. Ce moteur utilise des valves du type on-
off placées à l'extérieur de l'environnement IRM pour contrôler l'air pressurisé. 
Le mécanisme pas à pas étant située à même le moteur, il limite le volume d'air 
utile à l'actionnement et résout le problème lié à la compressibilité de l'air. Le 
PNEUstep, sous l'action de l'air entrant, peut alors faire un incrément de 
rotation connu grâce à un système d'engrenages. Il devient alors possible de 
contrôler la position de l'actionneur en fonction du nombre d'incréments de 
rotation. Le système est compatible à l'environnement de l'IRM puisqu'il est 
composé de polymères. Le pneuSTEP peut alors être intégré dans 
l'actionnement des robots. Toutefois, ce type de robot a pour inconvénient 
d'être très coûteux. Le moteur pas-à-pas est composé d'un système d'engrenage 
de haute précision ce qui augmente le coût de fabrication. De plus, les moteurs 
pas-à-pas. sont sujets à glisser et ainsi manquer des pas [26], réduisant la 
précision du contrôle. Il faut alors un plan d'entretien efficace et changer les 
moteurs coûteux. Il offre une précision de 0,7 mm. 
2.3 MRbot, manipulateur utilisant des moteurs pas-à-pas pneumatiques 
activés par des éléments piézoélectriques [57] 
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2.3.2 Fisher et al. [13] 
Toujours dans le domaine de l'actionnement pneumatique, un autre robot utilise 
des régulateurs de pression modifiés pour y intégrer des éléments 
piézoélectriques [13]. Ces valves sont positionnées au pied du lit en raison des 
artéfacts que les éléments piézoélectriques peuvent induire dans les images. Les 
boyaux d'air comprimé doivent alors être longs pour relier le cylindre au 
régulateur, ce qui augmente l'instabilité du système en raison de la 
compressibilité de l'air. Il se sert aussi d'un cylindre pneumatique pour 
contrôler le positionnement et l'avance de l'aiguille à l'aide d'un système de 
bras de levier comme le montre la figure 2.4. 
Ce robot utilise dans son contrôle des capteurs optiques qui, de par leur nature, 
ne sont pas influencés par la dynamique du champ magnétique de l'IRM. Ce 
manipulateur présente une précision de 0.1 mm. 
Mais, l'instrumentation de contrôle est encore une fois dispendieuse. Enfin, 
selon cette étude, il est préférable d'utiliser la pneumatique comme source 
principale d'énergie plutôt que l'hydraulique, pour des raisons de stérilité [58]. 
Cette notion est importante puisque l'hydraulique permettrait d'éliminer les 
phénomènes d'instabilités causés par la compressibilité de l'air, tout en 
fournissant une grande puissance. 
Standard MRI 
Biopsy Gun Needle Depth 
Linear Encoder Needle Guidé 
Linear 
Guide 
Coupling 
Link (lc) 
Pneumatic 
Brake 
Custom 
Air Cylinder 
2.4 Robot créé par FISCHER et son équipe [13] 
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Finalement, d'autres détails sur les technologies compétitrices sont disponibles 
dans les articles présentés aux Chapitres 3 et Chapitre 4 dans les sections 
background. 
2.4 La valve 
2.4.1 Les actionneurs de valve actuellement disponibles 
Il existe parmi les valves commercialement disponibles principalement deux 
types d'actionneur. L'actionneur solénoïde est actuellement le plus populaire 
sur le marché en raison de son faible coût de production. Il n'est cependant pas 
approprié à ce projet puisqu'il faudrait placer les valves loin de l'IRM. Il existe 
aussi des valves pilotées par un actionneur piézoélectrique. Cette technologie 
est actuellement employée dans des projets de manipulateurs IRM comme celui 
présenté à la section 2.3.3, mais par la nature même des matériaux 
piézoélectriques, elle ne s'avère pas totalement compatible à l'IRM en plus 
d'être coûteuse. Le tableau 2.2 présente différentes valves pouvant être 
considérées comme des compétiteurs de la valve conçue pour ce projet. Ce 
tableau montre les caractéristiques des valves commercialement disponible. La 
valve conçue pourra ainsi y être comparée, même si sa principale 
caractéristique est d'être compatible à l'IRM. 
Tableau 2.2 Comparaison de différentes technologies de valve 
Tableau comparatif pour différents types de vaives 
Manufacturier 
Spécifications 
Burkert 
Type 5470 
Numatic 
Series 2002 
Stec 
PV-1000 
Cédrat Technologies 
PPV-200M 
Type de valve Solénoïde Solénoïde Piezoéiectrique Piezoéiectrique 
Pression maximale (kPa) 690 1000 965 200 
Débit (1/s) 5.0 5,4 0,17 0.004 
Temps de réaction (ms) 20 13 >500 5 
Consommation énergétique (W) 1 0,75 0,75 n.d. 
Volume (cm3) 70 21 199 792 
Masse (g) 120 n.d. n.d. 250 
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2.4.2 Actionnement par un polymère diélectrique 
Le principe de fonctionnement des actionneurs DEA se base sur un phénomène 
diélectrique d'une membrane de polymère soumise à un champ électrique, 
comme le montre la figure 2.5. Pour appliquer ce champ, des électrodes sont 
peintes sur deux surfaces opposées du film. Lorsqu'une tension électrique est 
appliquée, les charges s'accumulent sur l'électrode. Cette différence de charge 
entre les électrodes crée alors une contrainte de compression sur le surface du 
film. De plus, l'accumulation de charge sur l'électrode cause un cisaillement en 
raison de la répulsion des charges similaires [59]. Sous l'effet de ces 
contrainres, l'épaisseur de la membrane est réduite et sa surface est augmentée. 
La figure 2.5 montre un film entre un état sans tension (à gauche) et un état 
activé (à droite), soumis à une tension de l'ordre du kilovolt. 
Une pression hydrostatique (P) équivalente est utilisée pour modéliser la 
pression de compression exercée par la tension électrique : 
où E est la constante diélectrique du film, e0 est la permittivité du vide, V la 
tension électrique appliquée sur le film et z représente l'épaisseur du matériau 
ou la distance entre les électrodes [60], 
FILM DIÉLECTRIQUE 
ÉLECTRODES 
SOUPLES 
2.5 Actionnement d'un film diélectrique 
(2.1) 
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Comme le film possède des propriétés hyperélastiques et viscoélastique, une 
approche par la mécanique des milieux continus est requise. La viscoélasticité 
ne sera pas traité dans ce document pour des raisons de simplicité de calcul. 
Plus particulièrement, c'est le modèle constitutif d'Ogden qui sert à caractériser 
le matériau puisque celui-ci offre une bonne convergence vers les résultats 
expérimentaux [61]. En milieux continus hyperélastiques, les lois constitutives 
sont généralement de nature phénoménologique, c'est-à-dire, qu'elles sont 
basées sur des observations de phénomène macroscopiques [62], L'hypothèse 
de base formulée stipule que tout matériau doit nécessairement posséder une 
fonction d'énergie libre de Helmholtz {¥). C'est cette fonction d'énergie qui 
varie en fonction du modèle retenu. Dans le cas du modèle d'Ogden d'ordre N, 
sa formulation repose sur les étirements dans les directions principales et est 
défini par l'équation suivante : 
y, = ,X,,A,) = jr.*JL(4"'< + ^  ^ -3) (2.2) 
Dans cette équation, or et /dp sont des propriétés du matériau déterminées 
expérimentalement. A, représente par définition le ratio entre la longueur finale 
et la longueur initiale selon la direction d'intérêt i (i peut valoir 1,2 ou 3). Il faut 
noter ici que le matériau est considéré comme étant incompressible. En terme 
mathématique, ceci signifie que : 
4/^3=1 (2.3) 
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CHAPITRE 3 CONCEPTION 
PRÉLIMINAIRE DU MANIPULATEUR 
3.1 Avant-propos 
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Référence : [19] 
Titre français : Conception d'un manipulateur d'aiguille utilisant des muscles 
pneumatiques moyennés élastiquement pour le traitement du cancer de la 
prostate. 
Résumé français : 
Touchant un homme sur huit aux États-Unis, le cancer de la prostate est la 
forme de cancer la plus répandue chez l'homme. Les interventions médicales 
actuelles peuvent être améliorées par le développement d'un manipulateur 
d'aiguille compatible à l'IRM (Imagerie par Résonnance Magnétique), pour 
atteindre précisément les petites tumeurs (< 5 mm) à l'intérieur de la prostate. 
Ce papier présente et analyse le potentiel d'un tel manipulateur, basé sur des 
muscles pneumatiques hyperredondants, chacun contrôlé à partir de valve 
compatible à l'IRM (par exemple, piézoélectrique ou des DEA). Le 
manipulateur proposé utilise 12 muscles pneumatiques de polymère, chacun 
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contrôlé par deux pressions d'actionnement différentes, offrant un total de 4096 
» 9 
(2 ) positions discrètes d'aiguille. Basé sur la mécanique des milieux continus 
des muscles pneumatiques, un manipulateur théorique est modélisé pour 
évaluer l'atteinte des requis cliniques comme les dimensions maximales, la 
raideur, le plan • de travail, la justesse et la sensibilité du modèle. Dans ce 
modèle, la position d'équilibre du manipulateur pour une configuration 
d'actionnement binaire donnée (pour une séquence d'entrée de pression et de 
forces appliquées) est trouvée en minimisant l'énergie potentielle du système. 
Les capacités du modèle sont vérifiées expérimentalement par un prototype à 
un degré de liberté. Les résultats de simulation montrent que le concept de 
muscles pneumatiques moyennés élastiquement peut satisfaire tous les requis 
fonctionnels. En particulier, le plan de travail de l'aiguille d'environ 70 mm par 
80 mm couvre entièrement la région de la prostate, où Une cible est atteignable 
à environ 0.7 mm. Aussi, les actionneurs pneumatiques peuvent générer de 
grandes forces, menant à une raideur de —4.6 N/mm au bout de l'aiguille. Une 
telle raideur peut adéquatement soutenir l'aiguille durant l'insertion avec une 
déflexion minimale et garantir un positionnement juste. 
3.2 Modélisation du manipulateur 
Un modèle a été réalisé pour évaluer les performances d'un système de muscles 
pneumatiques binaires moyennés élastiquement. Les performances prévues sont 
comparées aux requis cliniques dans le but de statuer sur le potentiel de ce 
concept. L'introduction de cet article au présent document permet de bien 
comprendre l'approche énergétique et itérative employée pour déterminer la 
position de l'aiguille en fonction de la commande d'actionnement. Un modèle 
non linéaire est aussi proposé pour modéliser les muscles pneumatiques et 
améliorer la prédiction du positionnement de l'aiguille. 
De plus, ce document synthétise les validations et montages expérimentaux 
préliminaires utilisés dans le but de valider le modèle de positionnement de 
28 
l'aiguille. L'article présente aussi la modélisation par la mécanique des milieux 
continus du muscle pneumatique et sa caractérisation. 
Le travail a été réalisé en partenariat avec deux collègues avec qui j'ai réalisé 
plus séances de génération de concepts et de convergences. Je tiens à les 
remercier de leurs précieuses collaborations. Ensemble, nous sommes parvenus 
à comprendre la mécanique des milieux continus et de développer un modèle de 
muscle pneumatique valide. 
Cet article de conférence avec comité de révision a été présenté le 31 août 
2009 à la conférence «ASME 2009 International Design Engineering 
Technical Conferences». Il a reçu le prix Best Paper Award, Application. 
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3.3 Design of a Binary Needle Manipulator Using 
Elastically Averaged Air Muscles for Prostate Cancer 
Treatments 
3.3.1 Abstract 
Affecting 1 out of 8 subjects in the U.S, prostate cancer is the most common 
form of cancer in men. Current medical procedures could be improved by the. 
development of an MRI compatible (Magnetic Resonance Imaging) needle 
manipulator system, to precisely reach small tumors (<5 mm) inside the 
prostate. This paper presents and analyzes the potential of such a needle 
manipulator concept, based on hyper-redundant binary air muscles, all 
controlled by MRI compatible valves (e.g. piezoelectric or dielectric elastomer 
actuators). The proposed manipulator uses 12 polymer air muscles, each driven 
by 2 different actuation pressures, offering a total of 4096 (212) discrete needle 
positions. Based on a hyperelastic continuum mechanics air muscle model, a 
theoretical manipulator design is used to evaluate clinically-relevant design 
metrics, such as size, stiffness, workspace, accuracy and sensitivity. In this 
model, the manipulator's equilibrium configuration (for a given set of input 
pressures and applied forces) is found by minimizing the system's potential 
energy. The model capability is verified experimentally by a one degree of 
freedom (DOF) prototype. Simulation results show that the proposed elastically 
averaged air muscle concept can meet all design requirements. In particular, the 
needle workspace of about 70 mm by 80 mm entirely covers the prostate area, 
where targets are accurately reachable within 0.7 mm. Also, the pneumatic 
actuators can generate high forces leading to a system stiffness of ~4.6 N/mm at 
the needle tip. Such stiffness can adequately sustain the needle during insertion 
with minimal deflection to guaranty accurate positioning. 
Keywords: Binary actuation - air muscle - MRI manipulator 
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3.3.2 Introduction 
Motivation 
In 2008, 186 320 new cases of prostate cancer were diagnosed and 28 660 men 
died from this disease in the U.S. [63]. Once prostate cancer is suspected by an 
abnormal Prostate Rectal Examination (PRE) or by blood tests revealing high 
levels of Prostatic Specific Antigen (PSA), typical procedure requires locating 
cancerous tissues inside the human body, commonly using transrectal 
ultrasound (TRÙS) imaging system. Physicians then diagnose tumor 
malignancy by analyzing biopsies taken from several zones of the prostate. If 
cancer is diagnosed, the patient can undergo several treatment options like 
brachytherapy, chemotherapy or prostatectomy [64], Figure 3.1 shows a 
transperinal brachytherapy where a physician inserts tiny radioactive seeds, 
using TRUS images and a perforated template to guide the needle. High 
resolution imaging of the prostatic tissues and its surroundings could improve 
needle positioning accuracy, thus improving treatment effectiveness while 
avoiding damage to the bladder and erectile nerves. Unfortunately, TRUS 
offers limited contrast between tumors and healthy prostatic tissues, inhibiting 
the identification of small tumors with diameter fewer than 5 mm [12,13,65]. 
£8 gauge (1.3 mm 
faûnrt) needle for 
seefol placement 
Radiopaque contrast in' 
the urinary bladder fc£ 
fluoroscopic M 
visualization M; 
Perineal template 
Ultrasound probe »n 
rectum for needle guidance 
Figure 3.1 Brachytherapy Procedure Using TRUS 
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Magnetic Resonance Imaging systems (MRI) offer higher tumor perceptibility 
than standard TRUS procedures [53]. Prostate cancer interventions requiring 
accurate positioning such as biopsy, brachytherapy and cryotherapy could then 
be achieved with higher precision if performed with MRI guidance. 
Interventions in an MRI environment present two major challenges: MRI 
compatibility and limited patient access in the MRI bore. Clinical MRI systems 
generate magnetic fields of ~3 Tesla, hence no ferromagnetic objects can be 
introduced inside the MRI operating room since they can easily become 
dangerous projectiles. Also, closed-bore MRI systems are more popular than 
open-bore magnets because they generate higher magnetic fields, which further 
improve image quality. As shown in Fig. 3.2, closed-bore systems have less 
patient access, since they are limited to bore diameters of ~550 mm. 
Robots could perform surgical tasks under a physician's command, located 
outside the MRI operating room, thus using high resolution real-time images of 
the patient's body. Several MRI guided robots have lately been proposed for 
breast, brain and prostate cancer treatments [53,66,67]. 
In the specific case of prostate intervention, two different approaches are 
commonly used, which are the transrectal or transperineal techniques. A 
transrectal approach, proposed by Krieger et al., uses long flexible shafts to 
~1 
Figure 3.2 a) Open bore Siemens Open Viva b) Closed-bore Siemens 
Magnetom Trio. 
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actuate a 2 DOF robotic arm [68]. Nonetheless, this paper mainly focuses on 
the transperineal approach since it provides a straighter access to the patient's 
prostate, which is convenient in the confined space of a closed-bore MRI. 
MRI-Guided Robots for Prostate Cancer Treatments: Transperineal 
Approach 
A 6 DOF robotic arm equipped with MRI compatible ultrasonic motors has 
been proposed for needle guidance procedures [69]. However, they contain 
conducting materials creating Eddy currents which can interfere with the MRI 
magnetic field, thus generating image artifacts. 
Pneumatic systems can easily be implemented with all-plastic components thus 
offering optimal MRI compatibility. MRI compatible pneumatic step motors 
have been developed and integrated to a manipulator in order to move a 6 DOF 
robot [45]. The proposed step motors use piezoelectric elements to control a 
compressed air flow, while the manipulator's position is measured by MRI 
compatible optical encoders. 
A different 6 DOF approach uses linear pneumatic cylinders [13]. In this work, 
the cylinders are actuated by pneumatic proportional pressure regulator valves 
controlled by piezoelectric elements. The pressure control system is located at 
the foot of the bed in order to limit non-linearity caused by air compressibility. 
Again to reduce the non-linearity to a minimum, special low friction cylinders 
are incorporated to the design. 
Conventional pneumatic or ultrasonic actuators generally result in complex and 
expensive systems. To alleviate high system costs, a binary actuated elastically 
averaged positioning system was proposed (see Fig. 3.3) [34], The system uses 
12 low cost MRI compatible Dielectric Elastomer Actuators (DEA) to move a 
needle between 4096 (212) discrete positions [39,40], The overconstrained 
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system is relieved by the compliant spring elements, each placed in series with 
a bistable assembly. Actuation is achieved by the displacement of the DEAs' 
end-effectors. 
Binary actuated systems are created by coupling a large number of binary 
actuators, all having two discrete actuation states [70]. It has been demonstrated 
that binary actuation can accurately position an object in space without any low 
level control which greatly reduces system costs and complexity [26]. Since 
binary actuation requires a large number of actuators, their cost and weight 
have been the limiting factors of this technology. With their generally good 
performance and low cost, DEAs are a promising actuator technology for 
binary actuation [71]'. 
The proposed DEA-powered manipulator concept offers obvious cost 
advantages, but experimental work revealed that the current DEA technology 
presents important force and size limitations, imposed by current hand-
manufacturing techniques, which limits the number of film layers per actuator 
[36], Fully automated manufacturing systems are needed to reach the required 
number of film layers per actuators (-50) mandated by clinical design 
requirements such as stiffness and robot's cross-section size. 
| Needle j 
Center | 
Bistable 
Actuators 
Node 
a) b) 
Figure 3.3 a) Simple planar model of cross-section of the binary 
manipulator; b) Experimental manipulator. 
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The main function of the MRI compatible needle manipulators discussed so far 
is to accurately position a needle in space. Table 3.1 presents the accuracy 
levels (at needle tip) of several needle manipulators as well as their energy 
source. 
Tableau 3.1 Energy sources and accuracy of described manipulators 
Authors Energy sources Accuracy (mm) 
Krieger et al. Conventional electric motors / long flexible shaft 0.26 
Stoianovici et al. Pneumatic step motors / piezoelectric elements 0.72 
Fischer et al.* Pneumatic cylinders / piezoelectric pressure regulators <0.1 
Goldenberg et al. Ultrasonic motors 1.1 
Tadakuma et al.* Bistable dielectric elastomer actuators 0.68 
* Theoretical value 
Objective and Approach 
The objective of this paper is to evaluate the air muscle's potential in replacing 
DEAs in a binary elastically averaged manipulator system. Air muscles are 
chosen over DEAs'because they offer higher volumetric force level (more than 
25x) at similar cost. Furthermore, pneumatic energy is readily available in 
hospitals and has excellent MRI compatibility. Note that the paper's main focus 
is on the needle spatial orientation only. Needle insertion (i.e. motion in and out 
of the body) will be developed in future work. 
An experimentally validated analytical model of the manipulator's kinematics 
is proposed including a hyperelastic model of the air muscles. It is then used for 
the manipulator's optimization, based on clinically relevant design 
requirements such as workspace, system volume, accuracy, and stiffness. The 
manipulator's sensitivity towards design parameters is also studied to evaluate 
the effect of potential manufacturing errors on the needle positioning accuracy. 
The air muscle system's accuracy is then compared to the other proposed 
manipulators. 
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Results 
Results show that an elastically averaged binary air muscle manipulator can 
meet all imposed clinical design requirements, solving the low force and large 
size problems associated to current DEAs. With a system cross-section 
measuring only 160 x 160 mm, the proposed system has a workspace area 
completely covering a cancerous prostate. The manipulator accuracy of 0.7 mm 
and stiffness of 4.5 N/mm (at the needle tip) meets the positioning 
requirements. Finally, design parameters variations (i.e. air muscle pressure, air 
muscle geometry, air muscle material and system geometry) do not 
significantly influence the needle tip accuracy compared to the sensitivity of a 
system based on DEAs. 
3.3.3 Design Requirements 
Within a closed-bore MRI, the needle manipulator has to respect the following 
requirements that were determined in collaboration with doctors from the 
Brigham and Womens Hospital in Boston: 
• MRI compatible 
• Workspace of 70 mm x 80 mm at 60 mm deep into the perineum. 
• Accuracy < 1 mm 
• Stiffness at needle tip > 0.32 N/mm 
• Cross-section (plane) of the manipulator < 200 x 200 mm2 
The primary requirement of an intra-MRI needle manipulator is that it has to be 
MRI compatible. Ferromagnetic actuator cannot be used inside magnetic fields, 
considerably reducing the choice of actuators available for the robot's design 
[20]. Electrical energy should also be shutdown during the imaging process, in 
order to preserve the integrity of the magnetic field produce by the MRI and 
therefore avoiding image artifacts [72], The system components should also 
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essentially be made from polymer materials, therefore to avoid Eddy currents 
that can interfere with the MRI signal. The workspace of the robot must be 
designed to cover a complete cancerous prostate located at 60 mm away from 
the perineum. The prescribed workspace is 70 mm in width, 80 mm in height 
and 70 mm in depth [14], Actual brachytherapy techniques using the template 
shown in Fig. 3.1, with holes at every 5mm, offer an accuracy of ~2 mm [16]. 
Here, accuracy is defined as the minimal distance between any random point in 
space (bound to the workspace) and the actual closest point that the system can 
achieve. The proposed system accuracy is therefore set to 1mm in order to 
improve from actual techniques. 
To maintain the needle in its desired position during insertion, the manipulator 
must hold 1.6 N (radial) and 15 N (axial) [7]. In order to prevent excessive 
deflection under load, the required system radial stiffness at the needle tip must 
be at least 0.32 N/mm. With such stiffness, the needle will not deviate more 
than 5 mm, therefore improving manipulator's precision. The manipulator's 
volume has to be minimized to facilitate the entry of the patient in a closed-bore 
MRI. The selected approach is the transperinal in the lithotomic position. The 
manipulator has to be placed between the patient's legs in order to scan the 
prostate as shown in Fig. 3.4. 
MRI magnet 
Patient 
Prostale 
80 mm 
Prostate workspace 
1 
Figure 3.4 Patient undergoing a transprerinal surgery by the proposed 
. manipulator, in an MRI system. 
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3.3.4 Proposed Manipulator 
Figure 3.5 presents the main components of the proposed manipulator. When 
actuated, the air muscles made from hyperelastic polymer such as polyurethane 
rubber or silicon are deformed by the pneumatic energy. These particular 
muscles do not have specifically oriented fibers such as McKibben muscles, 
which will nonetheless be investigated in future work. The air muscles 
presented in this paper are mainly investigated because they can produce higher 
volumetric force than DEAs, which can help reducing the overall system 
volume while obtaining satisfactory system stiffness. The air muscles inherent 
compliance also accommodates the different actuator's states, reducing the 
robot's complexity and volume compared to the spring assembly showed on 
Figure 3.5 Proposed manipulator using 2 planes of binary air muscles, 
The muscles have two states: inflated (P is applied) or deflated (P=0). Binary 
control is provided by on/off spool valves (not shown on Fig. 3.5) that would 
allow the robot to maintain a stable position without continuous electrical 
energy being supplied to the valves, which greatly reduces the risk of 
interferences with the MRI signal. These valves would be driven by MRI 
compatible actuators such as piezoelectric or DEAs. When inflated, air muscles 
Fig. 3.3. 
Frame 
Pressurised air muscle 
Air muscle (pressure: 0 kPa)-
Plane 2 
Needle 
Plane 1 
plane 1 being the closest to the needle tip. 
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are held at constant pressure to avoid needle drift caused by air pressure 
fluctuations (e.g. air leakage). Air compressibility does not influence the 
system's compliance as the elastic membrane is significantly stiffer than the air 
volume acting upon it. 
3.3.5 Positioning Model 
Figure 3.6 represents the schematic of one plane of the needle manipulator. In 
the full system, the frame and the needle each have 12 anchor points distributed 
on 2 planes considered as spherical pivots. The air muscles are assumed to be 
active non-linear springs which have different force/deformed length profiles 
determined by their geometry and inflation pressure. The various needle 
equilibrium positions are defined by the different binary actuation states of the 
overconstrained system. The air muscles are pre-stretched and designed to 
remain in tension for all actuation states. 
1 
Air muscle position 
Air muscle (force-
• distance characteristic 
depend on actuation) 
Actuated needle 
position 
Frame 
4 
Figure 3.6 Positioning model schematic of one plane. 
For any given actuation states, the analytical model evaluates the needle 
position that minimizes the system's potential conservative energy, expressed 
by: 
U=Ug+Wa+UE (3.1) . 
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(3.2) 
(3.3) 
where L,m„x, is the deformed length of the air muscle, L», is the length at zero 
force (free length) and ç is the elongation. The muscle's free length depends on 
actuation pressure and will be shown later (Fig. 3.8). The global potential 
energy equation (U) includes the gravitational energy (UK) associated to an 
elevation (h) of the needle's center of mass, the conservative work (W^) 
applied on the needle by external forces (K.«) and the conservative elastic 
energy (UE) associated to the n air muscles where each muscle has its own 
force/deformed length (F,»r mirsclc ) characteristic. 
Each air muscle's length (see Fig. 3.6) is determined with a full 3D 
representation of the systems kinematics without the use of any geometrical 
approximation. As shown in Fig. 3.6, a needle coordinate system (x',y') is fixed 
on the needle tip and describes the needle anchor points (Am), the center of mass 
position and the perturbation load applied on needle. A fixed frame coordinate 
system (x, y) is used to express all frame related anchor points (An). The needle 
coordinate system is therefore mobile and the frame coordinate system is fixed. 
Euler angles (ROT) and translational (TRANS) matrices link the two coordinate 
systems [73] and are used to calculate the spring length of each air muscle in 
the frame's coordinate system by: 
' L,r,^=\A„<A.:R0T*TRAfiS)\ P") 
For each given set of input pressures, the transformation matrices (ROT and 
TRANS) are found iteratively, until the global energy, Eq. 3.2, is minimized by 
the Nelder-Mead's method (MATLAB®). Those two transformation matrices 
can then be used to locate the needle tip in the frame coordinate system for a 
given actuation state. 
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3.3.6 Air Muscle Model 
Analytical model 
To determine the axial force developed by the air muscles, a continuum 
mechanics approach was used to model the axisymmetric membrane. A detailed 
development of such membranes can be found in Yang & Feng [74], 
Figure 3.7 represents the air muscle schematic along with its key geometric 
variables. In fig. 3.7, H represents the initial length of the muscle, when no 
pressure or force is applied on the muscle. The air muscles material is assumed 
to be hyperelastic and incompressible. A Mooney-Rivlin free energy function 
(W) describes the hyperelastic behavior in terms of the principal invariants II 
and 12: 
h 
Rigid fixture 
Membrane 
Undeformed Deformed (actuated Element of membrane 
and under axial tension) 
h : Undeformed membrane thickness 
Figure 3.7 Air muscle's model schematic. 
W(l l,I2) = C l(l] -3) + C2(/2 -3) (3.5) 
a 9i 
c, 
(3.6) 
/, = A t2+A22+A32 
I2 - A /^L,2 +J72/l32 +^'\2 
(3.7) 
(3.8) 
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(3-9) 
where G and G are material constants, h and h are principal invariants of the 
deformation tensor and A,- are the principal stretch ratios. Figure 3.7 shows the 
principal directions, the geometrical parameters and the coordinate system of 
one air muscle. The principal stretches of the membrane are determined by 
solving the following differential equation system: 
X  -4 = 
1 
(l + aA72J 
x< 
1 
r 
A_ A 
4 K 
-a 
1 1 
XV 4X 
3 . K 
13 1 4 j 2 
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x(l + <xi,2)- A  
X  W  
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(l +(Z^2) 
(l + aX?) 
X l_ 
X  w .  
2Cxh X L_ 
X  •  W  
( l  +  a V )  
(3.10) 
(3.11) 
where dot means differentiation by z/ro. This system can be solved by imposing 
the following boundary conditions: 
A, = 1 at z / r0= 0 
A, =A0 at z / r0—0 
^=0 at z / r0= H / (2r0 ) 
(3.12) 
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where A» is the initial stretch in the membrane at z = 0 imposed by the user. 
When solved for various X», the force deployed by the air muscle is function of 
its deformed length and is evaluated by: 
A 
(3.13) f i , 
F\ = 4^r sin(^)C,/î?j, >^2 4 
1 
A VK 
3 -} 3 
y 
(1 + aA22) 
r=0 
This function is valid only for a muscle under mechanical tension because when 
under compression, the membrane is subject to buckling. Moreover, the 
Mooney-Rivlin model is more reliable for uniaxial stretches under 3 [62]. 
Those two boundaries are used to define the range of displacement available for 
needle positioning. 
Finite Element Analysis (FEA) 
Figure 3.8 shows that the analytically predicted force response using Eq. 3.13 
perfectly matches FEA (ANSYS®) results. This validation shows that the air 
muscle model is reliable and can be used with confidence in the positioning 
model (section 4). Figure 3.8 also shows that the muscle's free length is 
increased when pressure is applied to it. To reduce computation time, the 
force/deformed length profiles of the air muscles are introduced in the 
positioning model as fifth order polynomial functions. 
Non-linear springs with decreasing stiffness may show horizontal portions in 
their force/deformed length curves causing local minima in the global potential 
energy function described in section 4. Also, these horizontal portions have null 
(no?) stiffness generating excessively large displacements when subject to even 
the smallest perturbations. Hence, the air muscles have been designed to avoid 
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these problems by verifying that force/deformed length characteristic curve 
avoids local minima and tfyus low stiffness as shown in Fig. 3.8. 
Net force of an air muscle function of its deformed length 
150 
100 
s. 
0) o 
o 
u_ 
50 
— F1 atO kPa 
+ FEAat 0 kPa 
— F1 at 90 kPa 
O FEAat 90 kPa 
40 50 60 
Air muscle deformed length (mm) 
Figure 3.8 FEA on a muscle compared to analytical results (rO: 12.1 mm; 
H: 23 mm; CI: 165 kPa; C2:.245 kPa; h: 1 mm). 
3.3.7 Experimental Validation of the Positioning Model Using 
Linear Springs 
A 12 DOF manipulator prototype equipped with linear spring was built (Fig. 
3.9) to validate the positioning model. Linear springs were chosen to simplify 
the validation of the needle positioning algorithm for a full 12 DOF system. 
45 
Stud in position 1 
Stud in position 0 
Needle 
Linear spring 
Probed point 
Figure 3.9 Manipulator prototype using linear springs. 
The prototype is composed of a 290 mm diameter cylinder in which two planes 
of six studs are positioned through aligned holes. These holes are equally 
spaced 60 degrees apart while the two planes are offset by 180 mm. The needle 
tip was located 12.5 mm from the first plane. To simulate actuation and modify 
the position of the needle, the spring anchors (studs) are moved manually 
between two positions (0 and 1) spaced 13 mm apart. 
Eight tests were performed using randomly chosen actuation states. The 
position of the needle tip was then measured and compared to the position 
predicted by the model (Fig. 3.10). Measurements were achieved by probing 
the needle tip using a digital milling machine tool with a ± 0.015mm accuracy. 
The average accuracy error is 0.6 mm. During contact, a slight displacement of 
the needle tip may have occurred which could explain some experimental 
errors. Nevertheless, the results show that the positioning model is accurate 
enough for design purposes. 
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Position of needle tip for a manipulator Using linear springs 
4 ' 6 
X (mm) 
Figure 3.10 Predicted versus experimental position of needle tip of a linear 
spring manipulator. Points of a same shape correspond to a same actuation 
state. 
3.3.8 Experimental Validation Using Air Muscles 
Experimental set-up 
A one DOF prototype (Fig. 3.11) was built to validate the elastic positioning 
model using air muscles as actuators and non linear compliant structure. This 
set-up is designed to estimate the system's displacement as well as its stiffness, 
depending of the actuation state. A tensile testing machine (TA-XT Plus 
Texture Analyzer) is used to acquire the experimental force/displacement 
curve. To probe the center collar, only the lower air muscle is inflated at a 
constant pressure. Air muscles for the experiment were made of rubber tubes on 
which the Mooney-Rivlin model was fitted. 
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Figure 3.11 a) Experimental set-up used to evaluate a one degree of 
freedom system displacement and stiffness; b) simple representation of 
measurement method. 
Material characterization of the 1 DOF prototype 
The material constants C/and Caused in the air-muscle model were determined 
experimentally from a tensile test. To find the material constants, the error 
between model prediction (Ft in Fig. 3.7) and experiment is minimized by an 
iterative process. Figure 3.12 shows the resulting analytical curve using the 
selected constants. The material constants defined in the analysis were found 
for a deformed length of -160 % of the tube, which is enough to accurately 
simulate the behavior of the air muscles in this experiment. Figure 3.12 also 
demonstrates that the polymer membrane used in this simulation presents a 
significant viscoelastic behavior. No viscoelastic model was used in this work 
because the air muscles will be ultimately made out of a low viscoelastic 
material such as silicone, which would only improve model and experimental 
agreement. Nevertheless, the material model was approximately fit between the 
curves obtained from the traction test at 0.1 mm/s. This was done to average out 
opposite muscle behaviors of the 1 DOF prototype, one muscle being extended 
by actuation while it's conjugate is released. 
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Using set-up of Fig. 3.11, stiffness measurements are done at a speed of 
0.1 mm/s in order to match the evaluated material constants and to limit the 
influence of the viscoelastic effect. For accurate measurements when actuation 
is achieved, the position is probed when the middle collar is stabilized. This is 
found by verifying that the force applied on the probe is stable at 0 N. 
Figure 3.12 Material characterization of the rubber material used in the air 
muscle experiment (rO: 12.1 mm; H: 53 mm; CI: 155 kPa; C2: 175 kPa; 
h: 1 mm) without pressure. 
Actuation displacement obtained from the 1 DOF prototype 
Using the texture analyzer, it was possible to determine the displacement of the 
center position. Figure 3.13 shows 3.1 mm of displacement when the lower air 
muscle is inflated to 90 kPa. 
Material constants (C1. C2) determination 
Model 
Experimental {0.1 mm/s) 
Experimental (5 mm/s) 
60 
J ^ , , , , , 
50 55 60 65 70 75 80 85 
Air muscle length (mm) 
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a) b) 
Figure 3.13 Center position (the middle collar) depending on actuation state 
\ 
(rO: 12.1 mm; H: 23 mm; CI: 155 kPa; C2: 175 kPa; h: 1 mm), a) Lower air 
muscle actuated (pressure: 90 kPa); b ) Both muscles are not actuated (pressure: 
0 kPa). 
For parameters presented on Fig. 3.13, a 3.9 mm displacement was estimated 
by the air muscle positioning model, indicating a 0.8 mm difference between 
the model and the experiment. Even if there is some error, model accuracy is 
judged sufficient for design purposes. Positioning model for hyperelastic air 
muscles can therefore be used with confidence in the prediction of the complete 
workspace of a 12 DOF manipulator. The error can be explained by the 
viscoelastic nature of the air muscle material available for the experiment which 
can deviate the results according to actuation history. 
Prototype stiffness 
The stiffness of the 1 DOF prototype was measured by recording the force 
response of the experimental setup when moving 5 mm away from the 
equilibrium position. The average stiffness of the setup was linearly 
approximated between 2 to 4 mm. Figure 3.14 shows the analytical and the 
experimental force response used in the stiffness evaluation. The analytical 
force response curves match accurately the experiments. 
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When no pressure is applied to either air muscles, the average predicted 
stiffness is 7.7 N/mm. Experiment shows a stiffness of 8.6 N/mm, indicating a 
difference of 10 %. In the case where the lower muscle is pressurized, the 
predicted stiffness is of 10.0 N/mm while the experiment shows 9.9 N/mm, and 
thus a 0.1 % error. The relatively low error shows that the analytical model is 
able to accurately predict the stiffness behavior of the 1 DOF prototype. 
Force applied on muscle joint for displacing the neutral position with no actuation 
50 —Model 
—Experimental 
o 
Force applied on muscle joint lor displacing the neutral positon 
with tower muscle actuated 
Model 
Expérimentai 
Displacement (mm) 
Figure 3.14 Force to move the central part of the 1 DOF prototype. Force is 
applied toward the lower actuator on fig. 3.12 at a speed of 0.1 mm/s 
3.3.9 Design Synthesis 
Tables 3.2, 3.3 and 3.4 show the manipulator's design parameters selected to 
meet clinical requirements. This configuration will then be used to verify the 
manipulator's capacity to meet its design requirements such as workspace, 
accuracy, stiffness and volume. 
Tableau 3.2 System dimensions (see Fig. 3.5) 
System parameter Value 
Outer frame radius (Rs ) 80 mm 
Distance between planes ( d  p  )  180 mm 
Needle support radius (R„ ) 20 mm 
Distance from plane 2 to needle tip (d ,) 575 mm 
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Tableau 3.3 Air muscle initial'length (H) (see Fig. 3.6) 
Initial length H (mm) 1 2 3 4 5 6 
Plane 1 30 42 37 32 37 42 
Plane 2 40 34 37 40 37 40 
Tableau 3.4 Air muscle dimensions (see Fig. 3.7) 
Air muscle parameters Dimension 
Initial radius (r„) 30 mm 
Wall thickness (h) 3 mm 
Material constant C, 185 kPa 
Material constant C2 215kPa. 
Acuation pressure (P) 180 kPa 
MRI compatibility 
By designing the air. muscle out of polymer materials, actuators are MRI 
compatible. Pressure regulation and switching will be assumed by MRI 
compatible actuators such as piezoelectric materials or DEAs. 
Workspace 
Figure 3.15 shows all 4096 (212) available discrete positions that the needle tip 
can occupy at 35 mm depth into the prostate. Binary systems can only reach a 
finite set of points and these points must be distributed evenly in the required 
workspace. It is thus important to break all system symmetries. The air muscle 
assemblies of each planes therefore have varying initial lengths, see Tab. 3. 
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Needle tip workspace 
• Needle tip position 
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Figure 3.15 Workspace at needle tip of the proposed configuration. 
Theoretical accuracy of the proposed manipulator 
Figure 3.16 shows the absolute error for 1000 randomly chosen targets in the 
required workspace. The distribution average is 0.7 mm and the median is 0.6 
mm with a standard deviation of 0.48 mm. This performance is acceptable 
compared to what other MRI compatible manipulators offers (see Table 3.1). 
Error caused by discrete binary actuation 
0.5 1 1.5 2 
Distance from target (mm) 
Figure 3.16 Error distribution of the randomly chosen targets in the required 
workspace. 
Stiffness analysis 
Figure 3.17 presents the force/deformed length curve, starting at free-length, of 
a typical air muscle used in the proposed design. Clearly, the air muscle can 
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provide substantial forces that can lead to high system rigidity. Rigidity as well 
as free length of the air muscle both change with the pressure application. 
When pressure is applied, the muscle's free length increases and stiffness 
decreases. Note that the positioning model is designed to limit the air muscle 
between its free length and three times its initial length. 
. Forcé-deformed length curve of an air muscle used in the manipulator 
1500 
1000 
2 
a> o 
o 
u. 
500 
20 40 60 80 100 120" 140 160 
Deformed length (mm) 
Figure 3.17 Typical force-deformed length curve developed by air muscles 
used in needle manipulator (initial length: 30 mm). The vertical dashed lines . 
represent the displacement boundary imposed to the air muscle. 
The overall system's stiffness was obtained by calculating the resulting 
displacement of the needle tip when a radial force of 1.6 N is applied at any 
\ 
angle around the needle. Figure 3.18 shows a raNdial plot of the stiffness pattern 
of the proposed needle manipulator. An equivalent stiffness of -4.5 N/mm is 
found all around the needle tip when all muscles are in an actuated state. The 
corresponding deviation from a needle insertion force of 1.6 N is 0.35 mm. The 
system's stiffness is found sufficient to fulfill clinical requirements. 
• Pressure 0 kPa 
— Pressure 180 kPa 
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Manipulator stiffness for a perturbation force of 1.6 N 
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Figure 3.18 Stiffness of the manipulator at every angle a perturbation force 
System volume 
As.suggested by the simple schematic of Fig. 3.4,.the cross-section area of the 
proposed manipulator is acceptable and can easily fit between the patient's legs 
as desired. The manipulator might be long, but no geometric interference is 
foreseen in the axial direction relative to the MRI bore. 
3.3.10 Sensitivity Analysis 
A sensitivity analysis is performed to evaluate the impact of key design 
parameters variations. Initial length, material constants, pressure, wall thickness 
and initial radius are explored. 
Sensitivity of air muscle positioning model 
In order to study the sensitivity of the positioning model, a normally distributed 
error was added to some nominal parameters described in table 3.2 to 3.4. This 
error was computed by using a random noise covering 30 % of the nominal 
value on six standard deviations. The predicted position of the needle tip was 
can be applied. 
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then calculated over the 4096 positions and compared to the positions obtained 
with nominal parameters to estimate a positioning error at needle tip. Table 3.5 
indicates the average positioning error obtained by this simulation depending 
on which parameter the error was applied on. 
Tableau 3.5 Sensitivity analysis of the air muscle positioning model 
Parameter 
Average 
positioning error Standard deviation 
Initial length (H) 2.9 mm 0.3 mm 
Material Constant (C,,C2) 1.4 mm 0.5 mm 
Pressure (P) 1.8 mm 1.2 mm 
Initial radius (r0) 1.9 mm 0.7 mm 
Wall thickness (h) 3.1 mm 0.3 mm 
The analysis shows that the air muscle fabrication process is critical in 
achieving the needed accuracy. Moreover, the pressure regulation must also be 
controlled accurately. This however, can be easily controlled to ± 1 % error due 
to current pressure regulator technology available. 
Air muscle positioning model sensitivity compared to the linear 
spring DEA design 
The air muscle manipulator concept sensitivity is compared to the one of a 
manipulator system using linear springs and bistable DEAs such as shown in 
Fig. 3.3. Tables 3.5 and 3.6 shows that the geometrical parameters of both 
systèms have similar impact on the positioning error. Preliminary studies have 
shown that calibrating elastically averaged binary manipulators can reduce 
prediction errors by up to an order of magnitude [75]. 
Tableau 3.6 Sensitivity of the linear spring DEA design (Fig. 3.3) 
Average positioning Standard 
Parameter error deviation 
Actuation displacement 0.6 mm 0.2 mm 
Spring stiffness 2.7 mm 0.2 mm 
Spring free length 2.9 mm 0.1 mm 
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3.3.11 Conclusion 
The feasibility of a needle manipulator concept using binary air muscle 
actuators has been evaluated as an acute and cost-effective intra MRI prostate 
cancer treatment tool. To determine the proposed manipulator's workspace, 
stiffness, volume, accuracy and sensitivity, a needle positioning model was 
developed. The model shows good agreement with experimental results 
obtained with a 12 DOF manipulator using linear springs and a 1 DOF 
prototype using air muscles. 
The positioning model was used to size a manipulator that satisfies the clinical 
requirements. The manipulator size is small enough to fit between the patient's 
legs when in a lithotomic position. The generated needle tip workspace is large 
enough to cover the entire cancerous prostate area. Also, the stiffness of the 
manipulator (4.5 N/mm) is found sufficient to sustain the radial penetration 
loads (L6N) applied on the needle. The manipulator's accuracy is 0.7 mm, 
which is similar to what other prostatic MRI compatible manipulators offer. 
Finally, a sensitivity analysis was performed on various parameters, showing 
that accurate pressure regulation as well as accurate fabrication is needed to 
achieve an accurate manipulator. Nonetheless, a calibration algorithm could be 
applied to the model, which would enhance the manipulator's accuracy. 
Future work will involve the fabrication and experimental characterization of a 
fully functional prototype that will be tested in animal muscles. 
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CHAPITRE 4 VALIDATION 
EXPÉRIMENTALE DU MANIPULATEUR 
4.1 Avant-propos 
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Sylvain Proulx : candidat à la maitrise, Université de Sherbrooke, 
Faculté de génie, Département de génie mécanique 
Jean-Sébastien Plante : professeur, Université de Sherbrooke, Faculté de 
génie, Département de génie mécanique 
Date de soumission : 29 juillet 2010 
État d'acceptation : en deuxième phase de révision 
Revue : ASME Journal of Mechanical Design 
Référence : [Proulx et al., 2009] 
Titre français : Conception et évaluation expérimentale d'un manipulateur 
binaire moyenné élastiquement utilisant des muscles pneumatiques pour le 
traitement du cancer de la prostate guidé par imagerie par résonnance 
magnétique. 
Résumé français : 
Le diagnostic et le traitement du cancer de la prostate dans des les stades 
préliminaires de la maladie pourraient être réalisés en utilisant l'Imagerie par 
Résonnance Magnétique (IRM) pour augmenter la perceptibilité des tumeurs. 
Cependant, effectuer des interventions intra-IRM présente des défis majeurs en 
raison du champ magnétique intense et de l'accès limité au patient. Cet article 
présente un manipulateur compatible à l'IRM utilisant des muscles 
pneumatiques binaires moyennés élastiquement pour orienter une aiguille vers 
une région ciblée de la prostate sous la commande d'un médecin. Le 
manipulateur proposé repose sur un mécanisme souple conçu pour créer un 
système de positionnement composé de polymères, de faible coût et compatible 
à l'IRM. Un modèle basé sur l'énergie de déformation des muscles 
pneumatiques est utilisé pour concevoir le manipulateur, de sorte que son plan 
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de travail discret, sa raideur et son volume respectent les requis cliniques. Ce 
modèle est aussi utilisé pour étudier le mouvement de l'aiguille durant un 
changement d'état d'actionnement. Un prototype complet du manipulateur 
montre que le plan de travail couvert, la raideur et les dimensions rencontrent 
les requis cliniques. La précision et la justesse sont respectivement mesurées à 
0.5 mm et 3.3 mm et jugées acceptables. Finalement, le comportement du 
manipulateur durant un changement d'état d'actionnement décrit un 
mouvement de crochet, comme prédit par le modèle analytique. 
4.2 Prototypage du manipulateur et évaluation 
expérimentale 
L?article de journal a pour objectif de présenter les résultats finaux du travail de 
maîtrise. Un prototype de muscle pneumatique différent de celui présenté au 
Chapitre 2 a été fabriqué et caractérisé. Les caractéristiques de ce muscle ont 
été implémentées dans le modèle analytique du manipulateur dans le but de 
dimensionner les composants du châssis. Une fois assemblé, la précision du 
manipulateur et sa justesse ont été évaluées. Dans le but de respecter la 
longueur maximale de l'article, certaines images et certains détails de 
l'expérimentation ont été retirés, tout en prenant soin de maintenir l'intégrité du 
travail présenté. Un second article de conférence, différent de celui présenté au 
Chapitre 3 (voir la référence [32]), a été rédigé par le candidat pour présenter le 
détail de l'expérimentation, une visualisation plus détaillée des résultats et une 
explication plus complète de l'algorithme de calibration du modèle de 
positionnement élastique y sont présentés [32]. 
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4.3 Design and experimental assessment of an 
elastically averaged binary manipulator using 
pneumatic air muscles for MRI-guided prostate 
interventions 
4.3.1 Abstract 
Early diagnostic and treatment of prostate cancer could be achieved using 
Magnetic Resonance Imaging (MRI) to improve tumor perceptibility. 
Nonetheless, performing intra-MRI interventions present significant challenges 
due to intense magnetic fields and limited patient access. This paper presents 
an MRI-compatible manipulator using elastically averaged binary Pneumatic 
Air Muscles (PAMs) to orient a needle into a targeted region of the prostate 
under the command of a physician. The proposed manipulator is based on an 
all-polymer compliant mechanism designed to make a completely MRI-
compatible positioning system. A model based on the PAMs deformation 
energy is used to design the manipulator so that its discrete workspace, stiffness 
and size meet clinically relevant design requirements. The model is also used to 
study the motion of the, device during a state shift. A laboratory prototype of the 
device shows that the covered workspace, stiffness and size of the manipulator 
can meet clinical requirements. Repeatability and accuracy are also acceptable 
with values of 0.5mm and 1.7mm respectively. Finally, the manipulator's 
behavior during state shift describes a hook-shaped motion that is both 
analytically predicted and experimentally observed. 
Keywords: binary actuation, MRI manipulator, pneumatic muscle, compliant 
mechanism 
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4.3.2 Introduction 
Motivation 
Although prostate cancer is one of the most prevalent cancers in men, patients 
have a survival rate of almost 100% five years after diagnosis when cancer is 
early detected. However, this rate drops to 3l!7% when cancer is not detected 
early enough and metastasis develops elsewhere in the body [1,76]. The 
malignancy of the tumor, i.e. the tumor's ability to spread, is usually diagnosed 
by a sextant Transrectal Ultrasound (TRUS) guided biopsy of the prostate [64], 
The perceptibility of TRUS is insufficient to effectively target tumors smaller 
than 5 mm in diameter [11,12], In fact, ~20 to 36 % of TRUS-guided prostate 
biopsy result in false negative diagnosis, which implies that cancer will go 
untreated, continue to evolve, and spread if malignant [10]. 
Magnetic Resonance Imaging (MRI), could enhance tumor perceptibility and 
reduce the amount of false-negative results by improving biopsy accuracy, 
thereby improving early .detection of prostate cancer [77]. MRI-guided 
procedures present two major technical challenges: MRI-compatibility and 
limited patient access [78]. MRI generates intense magnetic fields (~3 to 7 
Tesla) that can cause "missile effects" on nearby ferromagnetic elements [20], 
Equipment near the MRI bore must also have low electromagnetic emission to 
minimize possible interferences with the imaging process [20], In terms of 
patient access, MRI systems evolved in , two main configurations: open and 
closed bore. Closed-bore MRI systems are most popular since they offer higher 
magnetic fields and thus better image resolution [21,79]. However, typical bore 
diameter of closed-bore systems is in the order of half a meter, providing 
limited patient access for the physician to act on patient's body. 
In this context, MRI-compatible needle robotic manipulators that can perform 
remote needle orientation and insertion appear as the logical solution to perform 
effective MRI-guided interventions such as biopsy, brachytherapy (local 
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injections radioactive seeds) and cryotherapy (injection of cryogenic agents) 
[BO], 
Transperineal Manipulator Background 
Many needle manipulators are designed for the transperineal approach where 
the needle is inserted through the perineum (area between the anus and the 
scrotum) to reach the prostate, offering a straighter path and possibly less 
complications for patients having less tolerance to sepsis as opposed to the 
transrectal procedure [6], Table 4.1 presents four transperineal needle 
manipulators under development. The positioning error does not exceed 
1.1mm. Note that piezoelectric elements are not totally MRI-compatible and 
have to be placed outside of the MRI bore or shielded to avoid image artifacts. 
Most MRI-compatible actuation technologies proposed so far are quite 
expensive, either because they use many high-precision machined parts (e.g. 
pneumatic step motors) or expensive materials (e.g. piezoelectrics, fiber optic 
sensors). Cost-effective MRI-compatible actuation technologies have yet to be 
developed. 
Tableau 4.1 Transperineal manipulators 
Robot Actuator Sensor Accuracy 
Stoianovici [45] Pneumatic stepper 
motors 
Optic fiber sensors 0.72 mm 
Fischer 
[13] 
Piezoelectric 
driven pressure 
regulator 
Optical encoder 0.1 mm 
Goldenberg [69] Piezoelectric 
motors 
MRI images 1.1 mm 
Binary Manipulation for Prostate Interventions 
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A Dielectric Elastomer Actuator (DEA) driven binary device has been proposed 
as a low cost alternative [81]. The manipulator proposes a hyper-redundant 
parallel architecture where each DEA is coupled to a needle support by a spring 
to elastically average the actuation state of all binary DEAs. This work revealed 
that 12 elastically averaged binary actuators could be sufficient to cover a 
clinically relevant workspace for prostate cancer. But DEAs need significant 
manufacturing improvements in order to reach the force levels, stiffness and 
size required for prostate interventions [82]. 
An important premise of the binary approach is to greatly simplify the system's 
design, mostly by eliminating low level joint control, thus contributing to lower 
overall system cost and complexity. Binary manipulation is achieved by 
coupling a large number of actuators having only two discrete actuation states, 
0 or 1 [70], The discrete nature of the actuators leads to a discrete workspace 
composed of 2" positions, where n is the number of actuators. Each position 
composing the workspace can be associated to an actuation command. Binary 
actuated devices can use this mapping without complex low-level feedback 
control [28,29]. 
The most common form of binary manipulator is the Variable Truss Geometry 
Manipulator (VTGM, see left Fig.l) using a statically determined architecture. 
However, the VTGM's accuracy is prone to be influenced by the precision of 
the actuators located at the manipulator's base, owing to geometric 
amplification. Also, the total load is bored by each actuator, requiring larger 
actuators in order to minimize deflection [30]. 
Parallel actuation can solve the stiffness issue but generally leads to complex 
and expensive linkage designs [31]. Backlash in joints and compliancy of the 
linkages are also challenges for parallel architectures [31,83]. 
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Elastically averaged parallel mechanisms (right Fig. 1) can substitute complex 
linkage by a system of compliant elements to alleviate the overconstraint 
situation caused by hyper redundant actuation [82]. The compliance becomes a 
tunable design parameter by adjusting the stiffness of each individual element. 
Tests with the unoptimized proof-of-concept device using DEA demonstrated 
sufficient level of accuracy, 3.3mm, for needle insertion task [81]. 
FIG. 1 VTGM and a parallel elastically averaged architecture 
Pneumatic air muscles (PAMs) are excellent candidates to replace DEAs in 
elastically-averaged MRl-compatible manipulators. Their simple construction 
makes them potentially as cost effective as DEAs but compared to DEAs, 
PAMs have high force-to-volume ratios that can withstand needle insertion 
forces with minimal space [84]. PAMs can easily be made MRl-compatible 
since they do not necessitate any metallic materials since their operating 
principle is based on the deformation of an air tight elastomer membrane under 
pressure. Further, the inherent compliance of PAMs acts as a built-in compliant 
element (see right Fig. 1 ) which reduces system size and complexity since 
additional spring elements are not required. Moreover, the relatively "soft" 
nature of PAM makes them well suited for human-robot interaction as 
demonstrated in prosthetic devices [85-88] 
Binary Manipulation Positioning Error Definition 
A binary manipulator reaches a desired target location in space by using the 
closest available position chosen from a discrete workspace generated by the 
manipulator's model. The positioning error can be decomposed as the sum of 
three error sources: (1) binary error (e/,), (2) repeatability error (tv), and (3) 
accuracy error (ea) (see Fig.2). The binary error corresponds to the distance 
Binary actuator Complian: Element 
F,nr-effec:or 
End-effector 
Frame 
VTGM (Serial) Elastically Averaged (Parallel) 
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between the model discrete position and the target. The repeatability error 
refers to the distance between the actual position of the end-effector and the 
averaged position obtained over multiple measurements of the same actuation 
command. The accuracy error is defined as the distance between the averaged 
position and the position predicted by the model. The total positioning error 
{t:iota/) is the vector sum of accuracy error, repeatability error, and binary error. 
Note that errors caused by system deflection under needle insertion loads are 
not studied in this paper. These errors require insertion tests done in 
representative tissues and are beyond the scope of this work and will be 
addressed in future works. 
Repeataointy positions Position 
FIG. 2 binary actuation Errors 
Objectives and Results 
This paper presents the design and experimental assessment of the positioning 
performance of an elastically averaged manipulator concept based on 12 binary 
actuated elastically averaged PAMs. 
The work demonstrates that elastically averaged PAMs have the potential to 
become an effective solution for low-cost MRI manipulation. The prototype 
developed in this study can meet clinical design requirements of workspace 
(80 mm by 70 mm at 130 mm deep into the patient), stiffness (1.14 N/mm), and 
volume (250 mm by 250 mm by 200 mm). Preliminary trajectory assessments 
of the manipulator during an actuation shift shows a curved motion, which can 
be corrected by properly selecting the final discrete end point. The repeatability 
of the manipulator is experimentally evaluated to 0.5 mm. The accuracy of the 
manipulator is measured and a calibration of the model is achieved using 
Targeted Location End-Effector's Position 
Modeled Positions Averaged 
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experimental positions of the end-effector to compensate for PAM's 
manufacturing errors. This calibration improves the accuracy by a factor 2. 
However, the accuracy error remains a challenge to be addressed in future work 
by developing improved manipulator models and calibrations as well as better 
manufacturing techniques. 
4.3.3 Proposed manipulator 
Design Requirements 
The manipulator is designed to fulfill the following clinically relevant design 
requirements established in earlier works [81,33,34]: 
• MRI-compatibility 
• End-effector workspace of 70 mm by 80 mm at 130 mm passed the 
perineum 
• Total positioning error < 1.9 mm and ideally < 1 mm when operating 
under no external loads 
• Stiffness at end-effector > 0.32 N/mm 
• Maximum size envelope of 250 mm X 250 mm X 250 mm to fit within 
closed-bore MRI systems. 
• Although not essential, trajectory during state shift should be as straight 
as possible. 
• The work focuses on needle orientation only as the needle insertion 
module is left for future work. 
Design for MRI-compatibility prohibits ferromagnetic elements to avoid object 
projections by the magnetic field. Moreover, electrical conductors must also be 
minimized to avoid eddy-currents which can cause image artifacts. Electrical 
energy must be limited in the manipulator during the MRI image acquisition 
process. The positioning error required by the manipulator is set to be less than 
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1.9 mm to be better or at least equal to actual manual methods using perforated 
templates [16]. Ideally, positioning error should be lower than 1 mm to match 
competing mechatronic approaches presented in section 1.2. The stiffness is set 
to be at least 0.32 N/mm at the end-effector to sustain maximum lateral 
penetration forces of 1.6 N applied on the needle during insertion [7], As this 
paper will present, the stiffness is tunable and can be optimized to suit medical 
requirements and to improve the interaction between the patient and the 
manipulator. Closed-bore MRI systems also confine the patient in a bore of 
-500 mm. The frontal area of the manipulator is thus limited to 250 mm by 
250 mm to fit between the patient's legs while allowing access to the MRI bore 
as shown in Fig. 3. Straight line motion during state shift is not an essential 
clinical requirement in the proposed application since the manipulator is 
intended for point-to-point operation. However, straight line motion is generally 
preferred to avoid risks of collision. 
MRI Magnet 
MRI Bore 
^ Patient 
Manipulator Prostate 
s» 80 mm 
550 80 mm 
250 mm 
• 70 mm MRI Bed 
250 mm • 
70 mm 
•— 600 mm Prostate Workspace 
(Access Through Perineum) 
FIG. 3 patient and manipulator in the MRI bore During a transperinal prostate 
intervention 
Approach for Design Requirement Evaluation 
MRI-compatibility is assumed by choosing materials that have already been 
proven MRl-compatible and by designing a manipulator bringing no active 
electronics in the MRI bore. 
The workspace is evaluated with an analytical model of the elastically averaged 
binary PAM system. 
68 
Positioning error is evaluated from its 3 components. The binary error is only 
analytically evaluated while repeatability and accuracy are experimentally 
measured. The position is captured using images of the end-effector, providing 
a contactless measuring technique. Image processing of the system is 
accomplished using Matlab® 2007 image processing toolbox. The 
manipulator's analytical model is calibrated over experimental positions using a 
parameter evaluation to improve the accuracy of binary open loop control. 
Stiffness is validated on the 12 PAM manipulator prototype using a uniaxial 
traction device (TA.XT Plus Analyzer). The end-effector is tracked while the 
force and displacement are measured from which stiffness is computed. 
The manipulator's size envelope is measured on the prototype. 
Finally, the end-effector trajectory is.estimated by filming the end-effector and 
image processing is used to track it. 
Manipulator Description 
The prototype, developed using the aforementioned clinical requirement, is 
shown in Fig. 4. The prototype is completely built out of MRl-compatible 
polymer materials and slight amount of aluminum (also MRl-compatible) and 
doesn't use any electrical power within the MRI bore [81,33-35], With a 250 x 
250 x 200 mm size envelope, the manipulator is compact and fits well within its 
work environment. 
The prototype uses 2 planes of 6 PAMs to position a needle support in space. 
The PAMs are operated in a binary fashion between two discrete pressure 
states. Solenoid valves are used to demonstrate the potential of the manipulator 
and will ultimately be replaced with MRl-compatible DEA valves currently 
under development [37]. 
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The binary manipulator can reach 4096 discrete final positions. Over 
constraints due to PAM redundancy are elastically relieved by the air muscles' 
compliance. A 1 DOF schematic illustrates the elastically averaging principle in 
Fig. 5, showing the displacement («) of an end-effector. PAM A switches from 
an unpressurized (P=0) to a pressurized actuation state (P=l). The PAMs 
remain preloaded at all times to avoid buckling. 
12 Valves Stack 
Manipulator 
Needle Guide Tube 
Measurement Window 
End-Effector 
PAM #6 
Needle 
Support 
FIG. 4 12 PAMs manipulator prototype 
The PAMs (see Fig.6) are made of 3.125 mm thick latex tubing. This PAM 
design does not use braid reinforcement (e.g. McKibben muscles) and therefore 
implies an elongation of the muscle when pressurized rather than a contraction. 
Braid reinforcements were discarded because friction across the rigid fibers can 
introduce hysteresis in the system motion. Latex was chosen for its high 
stretches capabilities (up to 3 times its original length) and low viscoelastic 
behavior. A 0.8 mm thick rubber membrane covers the latex tubes to protect the 
latex tubes against UV rays. Fixtures are mounted on plastic ball joints to 
relieve angular degrees-of-freedom. A circumferential reinforcement ring made 
from polyimide (Kapton™) improves strain performance by allowing higher 
maximum pressures before reaching pneumatic instability of the inflated 
membrane. Operating pressure is set to 170kPa, but the PAMs can safely 
withstand a maximum pressure of 275 kPa without reaching instability. 
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FIG. 6 Pneumatic air muscle 
4.3.4 Analytical Development 
Workspace Computation 
The needle tip or end-effector position is found by minimizing the system's 
total energy. The system is composed of the needle support (assumed as a rigid 
body) suspended by 12 non-linear springs corresponding to each PAM, see 
Fig.7. Assuming that external forces are conservative, it follows from 
Hamilton's principle that the system's final position is found when the system's 
energy is minimized. Here, the total energy (U) is the sum of the gravitational 
potential energy (UG), the work done by conservative external forces ( WEXT) and 
the deformation energy of the PAMs (UE), as expressed by the following 
equations: 
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u ^ + w ^ + u ,  (4.1) 
U = ™nëK + Fe* • 5 + Z Î FPAM 4Ç (4.2) 
1=1 0 
Ç~LpAMi~J-Oi (4.3) 
The gravitational potential energy is defined by the needle support tube's mass 
(m„), the gravitational constant (g) and its center of mass' height (h„). External 
work is composed of the forces {Fexl) applied on the needle and its resulting 
displacement (S). Elastic deformation energy of the PAMs is evaluated by 
summing the deformation energy of each PAM, which is found by integrating 
the force-to-length characteristic curve (FPAM) over the elongation (ç). The 
force-to-length characteristic curve is set according to the actuation state of the 
PAM as experimentally defined in section 5.1. Elongation (ç) is defined by the 
difference between the deformed length of a PAM (LpAMi) and its free-length 
The position of the needle support is solved using two coordinate systems, as 
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shown in Fig.7. The PAM anchor points located on the frame ( Aj)  are defined 
in a Cartesian coordinate system fixed on the frame (left upper script F) and the 
second Cartesian coordinate system fixed on the needle support (left upper 
script N). Euler angles (R) and a translational (7) matrices are used to link the 
two coordinate systems [73]. The matrix R (eq.4.5) is composed of sine (5) and 
cosine (c) operating on the angles a (rotation about the Z axis of the needle 
support system), /? (rotation about the intermediate X axis), and y (rotation about 
the Z axis in the frame's coordinate system). The matrix T is the corresponding 
translation about X, Y and Z expressed in the frame's coordinate system. The 
PAM's deformed length (LpAMi) is the norm of the vector between the frame 
and needle support anchor points, and is computed using eq. 4.4. Manipulator 
position for a given actuation state is found by resolving the angles and 
(Loi). 
PAM anchor points located on the needle support (NAi) are described in a 
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translations composing R and T that minimize the system's energy (eq.4.2). In 
the actual problem, there are 6 variables (a, fi, y, Tx, Ty, Tz) to be defined to 
minimize the system's energy (eq.4.2) for a given actuation command. The 
minimization uses a derivative free geometrical approach using a built-in 
simplex method in Matlab™'s fminsearch function. 
The model is used to compute the manipulator's workspace and stiffness. The 
workspace is computed by neglecting Wex, of eq.4.1. Stiffness is computed by 
adding an external force of 1.6N in eq.4.2 at the end-effector to simulate the 
insertion load. The resulting displacement at the end-effector is then used to 
compute the stiffness. 
L P A M i = \ " A - { R N A i + T ) \  
CaCy - CeSaSY Crsa + CaCHSY SPST 
T :  
Frame 
Air Muscle 
Needle | Y|_ 
Support I nx 
End-Effector 
(4.4) 
(4.5) 
(4.6) 
FIG. 7 Schematic of one plane of PAMs assumed as non-linear active springs 
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Trajectory During State Shift 
The end-effector's path during a state change can also be found from the 
system's energy defined by eq.4.2. In a first approximation, a quasi-static 
motion can be assumed, which implies that the manipulator's inertia, damping, 
and pneumatic air muscle response time are negligibly small. In this case, the 
system's configuration at every point during a state change will also minimize 
its energy. If the gravitational and external work terms are also neglected, the 
motion of the needle support can thus be computed along the gradient of the 
elastic energy map created by the PAM's assembly until the needle support 
reaches its minimal and thus final energy state: 
V£/ = V(£/t.) (4.7) 
The gradient is linearized over a small displacement (eq.4.8): 
(4-8> 
M Ax,. 
Linearization is in fact a first order explanation of the manipulator's behavior 
following an actuation state command and is sufficient for preliminary 
assessment. Time dependant elements such as air dynamics and viscous 
damping in the PAMs could also be included in the analysis to improve the 
model's precision and will be completed in future works. 
Pneumatic Air Muscle 
The PAMs are modeled using a hyperelastic Mooney-Rivlin axisymmetric 
membrane as proposed by Yang et al. [74]. The hyper-elastic model lies on the 
concept of principal deformation stretches (XI), which are defined as the ratio of 
the final length over the initial length in the three principal directions (eq.4.9). 
The PAMs are tubes (see Fig. 8), with their undeformed geometry being 
described by a radius (ro) and membrane thickness (h). The formulation 
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proposed by Yang et al. has been modified to add a pressure (P) inside the tube, 
leading to eq.4.10. The differential equation for the tangential stretch (^.2) 
introduces the action of inflating pressure in the third term of the equation. Note 
that the PAMs are rather thick for their radius (3.125 mm vs 16 mm) and do not 
perfectly respect the membrane assumption, so the model is not exactly 
physically representative. Material constants, C| and C2 are defined over an 
experimental traction test on a PAM for each of the two pressure states, see 
section 5.1. 
' (4.9) A = -
, -u 
i, a 
\ -V-VA C, 
P( I  
2C.h\ A-
(4.10) 
Membrane 
^i i Rigid fixture 
î 1 
T 
Undeformed Deformed (actuated Element of membrane 
and under axial tension) 
FIG. 8 Schematic of the Mooney-Rivlin non-linear model 
4.3.5 Analytical Results 
Workspace 
The workspace created by the proposed manipulator is composed of 
4096 discrete positions which are mostly distributed within the required clinical 
workspace to minimize the binary error (see Fig.9). Workspace optimization 
was done in an ad-hoc fashion by varying the PAMs anchor locations in space. 
Significant improvements are possible by using formal optimization methods. 
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FIG. 9 analytical Workspace 
Binary Error 
The binary error is numerically evaluated by randomly selecting 1000 target 
locations in the required workspace. The binary error distribution is shown on 
Fig. 10. The average binary error is estimated to be 0.8 mm. Workspace for-
similar architectures (i.e. two planes of offseted PAMs) integrating more PAMs 
are computed and their respective averaged binary error is presented in Fig. 11. 
The binary error can be reduced exponentially by using more actuators.. 
Nonetheless, 12 PAMs is considered sufficient to reach clinical requirements 
and simplify prototype manufacturing. 
5 100 
Distance from target (mm) 
FIG. 10 Binary error of 1000 random positions in the required workspace for 
two planes of 6 PAMs 
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10 12 14 
Number of PAM 
FIG. 11 Binary error according to the number of PAMs used in the 
architecture. Pams are distributed on two planes to compare similar 
architectures 
Stiffness 
The theoretical stiffness of the 12 PAMs manipulator at needle tip is 
~0.96N/mm and meets the design requirement, see Fig. 12. Moreover, the 
stiffness of this architecture is almost isotropic. Adding more PAMs on each 
plane makes the manipulator stiffer. The manipulator's stiffness can be tuned 
by changing the PAM geometry and position to best suit medical requirements 
and to improve the interaction between the manipulator and the patient. 
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Fig. 12 stiffness at end-effector for manipulators with 10, 12, 14 and 18 PAMS 
Trajectory Computation 
The trajectory of the end-effector between the initial and final position during 
shift is not a straight line. This is not considered a problem for the proposed 
prostate cancer application since the manipulator is intended to be used in a 
point-to-point scenario. The curve is caused by the three dimensional 
architecture and the inherent non-linear elastic deformation energy of the 
PAMs. 
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The hook-shape path during state shift can be reduced by selecting the final 
end-point among a target region of the workspace around the desired position. 
The final position selection would then be based on a tradeoff between binary 
error and trajectory straightness. For example, suppose that a circular target of 
0.8mm is accepted around the desired location, see Fig. 13. The target zone 
comprises 4 possible positions for the end-effector. The model computes the 
possible trajectory for each of them, and chooses the trajectory with the 
minimal deviation from a straight path. Simulations over 1000 random possible 
paths suggest that the deviation from a straight line can be significantly 
decreased, down to an average of about ~1,3mm. 
Possible Trajectory 
Minimal Deviation Trajectory 
Deviation 
Straight Line 
0.8 mm Target 
-20 -15 -10 -5 0 5 10 
X (mm) 
Fig. 13 Trajectory during shift 
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4.3.6 Experimental results 
Pneumatic Air muscle Characterization 
The PAMs' force-to-length characteristic curves are fitted on a PAM prototype 
for each actuation pressure. Figure 14 shows curve-fitting results. Note that the 
ratio of the actuator's deformed length over initial length of the PAM never 
exceeds 2 in operation. The curve-fitting quality is judged sufficient for design 
purposes. 
No Pressure Pressurized 
350 400 
300 
300 
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S 150 
il 100 100 
-50, -100, 
—• Model 
—Experimental (3 mm/s) 
Model 
—Experimental (3 mm/s) 
Lpam'H lPAM'H 
FIG. 14 Curve fitting obtained on a PAM using the membrane model at 0 and 
170 kPa 
Camera Implementation for Repeatability, Accuracy and Trajectory 
Measurements 
A 10 megapixels Canon EOS 40D equipped with a 50mm focal length f/1.4 
Canon lens (which reduces edge distortion) on a tripod is placed 500mm in 
front of the measurement window (see Fig. 4). Pixels are scaled on the 
measurement window using referenced engravings. 
A resolution (pixel size) of ~45p.m with a standard deviation of ~0.5|jm is 
obtained with the settings used. The radius of the end-effector is evaluated on 
each picture to evaluate accuracy. Image processing gives an end-effector 
radius of 2.7mm with a standard deviation of 0.03mm. The actual radius of the 
end-effector is 2.65±0.01mm. 
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Repeatability 
Repeatability is evaluated over 25 Actuation State Positions (ASP) chosen 
randomly from the available workspace and each position is probed 6 times. 
Three test sequences are used, see Fig. 15. The test sequence #1 consists to 
order 10 Random Commands (RC) between each ASP for which the end-
effector's position is probed. Test sequence #2 introduces a predefined reset 
sequence, composed of 10 non-random actuation commands, between each 
ASP to improve the manipulator's repeatability. The purpose of the reset 
sequence is to bring back the manipulator to a same time history of deformation 
before a position is probed to somehow reset any friction or viscoelastic effects. 
Finally, test sequence #3 has no random inputs and consists in probing the same 
sequence of 25 ASP while keeping the reset sequence used in test sequence #2. 
The periodicity of the commanded positions is equivalent to a very long reset 
sequence of 25x10+25=275 points. Repeatability results are presented in Table 
2 while Figure 16 shows the results of test sequence #2. . 
As shown by comparing test sequences #1 and #2, the reset sequence greatly 
improves the repeatability of the manipulator from an average of 1.3mm to 
0.5mm. This suggests that friction and/or viscoelastic effects are present in the 
system, most likely coming from ball joint friction and PAM viscoelasticity. 
The reset sequence should ideally be longer than 10 commands, as shown by 
test sequence #3, where repeatability improves to 0.1mm. Adding a relatively 
short reset sequence (e.g. 10-20 commands) is not an issue based on the point-
to-point application of this manipulator. 
The repeatability error distribution is normally distributed according to the 
Kolmogorov-Smirnov normality test in a 95% confidence interval. 
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FIG. 15 Repeatability test sequences 
Tableau 4.2 Repeatability results 
Repeatability error 
Experiment Average SD Max. Dev. 
mm mm mm 
Test sequence #1 1.3 1.9 10 
Test sequence #2 0.5 0.4 2.2 
Test sequence #3 0.1 0.2 1.6 
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FIG. 16 Repeatability obtained with the manipulator prototype using test 
sequence #2 
Accuracy and Calibration 
Accuracy of the manipulator is based on its ability to reach predicted positions 
from the model. Accuracy is measured as the distance between the average end-
effector position and the model position (see Fig.2). Accuracy is evaluated 
using the average position obtained on the 25 ASP chosen for repeatability 
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assessment where each ASP is repeated 6 times. The averaged resulting 
accuracy is 5.4mm when using nominal design parameters as inputs for the 
model. Such a large accuracy error suggests that model calibration is necessary 
since factors like pressure regulation, unaccounted bending deformation of the 
PAMs and the PAM's manufacturing technique can greatly offset model 
predictions and experimental results. To do so, 50 calibration ASPs were 
probed without a reset sequence. Those ASPs are different from the ASPs used 
for repeatability tests. 
Two independent calibrations are performed on the model parameters of: (1) 
operating pressure and (2) material constants. Parameters are identified using 
the Nedler-Mead technique (Matlab™ fminsearch). 
Operating pressure calibration requires only one parameter to be identified. A 
correction factor was used to modify the nominal pressure used for workspace 
calculation in order to minimize accuracy error. The optimal correction factor 
was about -90 % of the nominal value. The pressure calibrated workspace 
improved accuracy to 2.2 mm, see Table 3. 
Parameter identification was also done on the Mooney-Rivlin material constant. 
Adjusting constants C|, C2 impact the PAM's force-to-length characteristic 
curves for a given actuation state and offer the opportunity to compensate for 
manufacturing errors as well as possible pressure regulation offsets. This 
calibration scheme has 48 different parameters to identify (12 PAMs x 2 
parameters x 2 states = 48), which is more complex and leads to time 
consuming computation. The solution converges to an error within -10% on 
the nominal values of the Mooney-Rivlin parameters. Mooney-Rivlin 
calibration improves accuracy to 1.7mm, see Table 4.3. 
Using those results, it can be concluded that model calibration is an effective 
method to improve accuracy, reducing accuracy errors by a factor of -3, from 
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5.4mm to 1.7mm. The effect of manipulator aging on accuracy can also be 
mitigated by using periodic calibration provided that position can be measured, 
either during operation using an MRl-compatible sensor or during MRI 
downtimes. The amount of calibrated position can also be increased to improve 
the calibration results. In fact, if all 4096 positions could be probed and used as 
an experimental look-up table for inverse kinematics, the accuracy error could 
theoretically reduce to zero. However, this operation is lengthy and impractical 
considering the 4096 discrete positions to map. This justifies the need for a 
reliable manipulator model coupled to an effective calibration algorithm. 
Tableau 4.3 Accuracy results 
Error of the prototype's needle tip compared to model 
Calibration Average SD 
mm mm 
Nominal Model 5.4 6.7 
Pressure (P) 2.2 2.9 
Monev-Rivlin Parameter(C/, Cj) 1.7 2.2 
The error distribution is normally distributed according to the Kolmogorov-
Smirnov normality test in a 95 % confidence interval. 
Positioning Error 
The total positioning error can now be estimated from the binary (0.8mm), 
repeatability (0.5mm), and accuracy (1.7mm) errors. The total positioning error 
can be estimated using the sum of the magnitudes of the error vectors, leading 
to 3.0mm. Note that this evaluation is a worst case scenario since it assumes 
that all error vectors are aligned in a straight line with the same orientations. A 
best case scenario is where the error vectors add in a straight line but with 
vectors directions, such that they minimize the total error. In a best case 
scenario, the total positioning error is of 0.4mm (1.7mm-0.8mm-0.5mm). The 
median between the maximal and minimal total positioning errors would be 
1mm, which is lower than the design requirements. Nevertheless, the worst case 
scenario remains a possible situation and is thus taken for the total positioning 
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error. At 3.0mm, the total positioning error exceeds the design requirement of 
1.9mm but is still within the range of manual needle insertion methods using 
perforated templates. The total positioning error can be further reduced by: 
- binary error, increasing the number of PAMs drastically reduces binary error. 
Referring to Fig 11, using two planes of eight PAMs would bring the binary 
error down to 0.2mm. 
- repeatability, repeatability error is already quite low but an optimized reset 
sequence combined with better manufacturing techniques could realistically 
bring the error down to about 0.3mm. A repeatability of 0.1mm has been 
demonstrated in Table 2 using a long reset sequence only. 
- accuracy: the most significant error source is accuracy error, which is almost 
entirely caused by model prediction capabilities. This error could be 
significantly reduced by developing : (1) a refined manipulator model capturing 
effects such as parts deformation under load, geometric errors, and the PAMs 
material time dependant behavior, (2) better calibration techniques such as for 
example online calibration based on measurements of the needle position from 
MR images or MR compatible sensors, and (3) improved manufacturing 
techniques and material selection to lower the friction in the ball joints, e.g. 
replacing the ball joints with compliant designs, and reduce the PAM's 
viscoelasticity. A conservative estimate is that accuracy error could reach about 
1mm. 
When all combined, these realistic improvements could lead to a maximum 
total positioning error in the order of 1.5mm, which is satisfactory based on the 
design requirement. 
Stiffness 
As shown in Table 4.4, the experimentally measured stiffness at the end of the 
needle-guide tube shows good agreement with analytical predictions and meets 
the design requirement of being above 0.32 N/mm. For simplicity, the 
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experimental needle support was made from pulltruded carbon fiber tube, 
which is quite flexible. In a production environment, the needle support could 
be made stiff enough so its deflection could be negligible by using, for 
example, a-cone-shape weaved carbon fiber construction. Hence, the deflection 
due to the prototype's needle support was removed from the measurements 
using a cantilever beam model. The experimental stiffness is obtained by a 
traction test on the end-effector of the prototype. Directions are identified on 
Fig.7. 
Tableau 4.4 Stiffness measurements 
Stiffness 
Direction X Y 
N/mm N/mm 
Model 0.93 0.94 
Experimental 1.14 1.15 
Difference 18% 18% 
Trajectory planning 
The predicted trajectory of the end-effector during an actuation state shift is 
compared with measurements in Fig. 17. Both trajectories are similar and 
present the same hook shape trajectory. Many unaccounted time-dependant 
factors can explain the difference between model predictions and experimental 
results such as pneumatic flow resistance and material hysteresis. Nevertheless, 
the results demonstrate the ability of the presented energy based model to 
predict the system motion, at least to first order. 
—Model 
—Experimental 
o Initial Position 
o Final position 
E 
E. 
c o 
o a. 
> 
X Position (mm) 
Fig. 17 Trajectory followed by the end-effector during an actuation change 
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4.3.7 Conclusions 
This paper investigated the potential of using PAMs in an elastically averaged 
binary manipulator for MRI-guided transperineal prostate interventions. An 
analytical model of the manipulator, combined with experimental results of a 
laboratory prototype, demonstrates that the manipulator designed in this paper 
has the potential to meet the clinical requirements of MRI-compatibility, size 
(250 mm by 250 mm by 200 mm), workspace (70 mm by 80 mm), total 
positioning error (3 mm) and stiffness (1 N/mm). The fact that the manipulator 
meets both size and stiffness requirements demonstrate that PAMs have a 
sufficient force-to-volume ratio to sustain the loads of prostate interventions. 
Positioning error is the most challenging design requirement to meet. The 
detailed error analysis provided in this work revealed that out of binary, 
repeatability, and accuracy errors, accuracy error is dominant. Improving 
accuracy can be done by better manufacturing technique, accounting for rigid 
parts small deformation, integrating viscoelasticity in the model, and by 
integrating a live calibration strategy This does not presents any fundamental 
limitations and will be addressed in future work. 
The motion of the manipulator during actuation shift was evaluated using the 
deformation gradient of the PAM assembly to demonstrate the behavior of the 
needle. The hook-shape motion actually prohibits the application of this 
manipulator where specific trajectories are required. However, pick-and-place 
operation mode is sufficient for prostate cancer interventions. 
The study shows that the proposed elastically averaged binary manipulation 
approach using PAMs can become a cost-effective solution for medical robotics 
and other manipulation applications, in or out of the MRI environment or with 
other imaging systems. 
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CHAPITRE 5 PREUVE DE CONCEPT 
D'UNE VALVE À JET PILOTÉ PAR 
ACTIONNEUR DIÉLECTRIQUE 
5.1 Type de valve retenu : une valve à jet à deux étages 
La valve retenue pour la preuve de concept est une valve à deux étages comme 
le montre le schéma de la figure 5.1 et la figure 5.2. Un article de conférence a 
été présenté à la conférence Electroacîive Polymer Actuators and Devices 
(EAPAD) 2011[ 37], Cette valve permettra d'actionner les muscles 
pneumatiques du manipulateur au cœur même de l'IRM. Cette valve n'est 
toutefois pas essentielle, car l'approche binaire élimine les problèmes de 
contrôle relié à la compressibilité de l'air. Il est alors possible d'utiliser des 
valves conventionnelles placées à l'extérieure du champ magnétique de l'IRM 
et de les raccorder à l'aide de long boyaux (approximativement 6 m). Toutefois, 
des valves DEA placées à proximité du manipulateur dans l'IRM permettraient 
de réduire la quantité d'air requise pour alimenter les muscles et de rendre le 
manipulateur plus convivial en éliminant les nombreux raccords nécessaires. 
Le premier étage est un dispositif à jet actionné par un DEA monté sur un pivot 
(voir figure 5.1). La valve à jet utilise une petite quantité d'air comprimé qui 
passe par une tuyère à simple convergent dans le but d'obtenir un jet d'air 
étranglé (Mach=l). Le jet est orienté par un DEA vers l'un des deux récepteurs, 
menant l'air du jet l'une des deux chambres de l'étage 2. L'orifice récepteur 
vers laquelle est dirigé le jet d'air retransforme l'énergie de l'air à haute vitesse 
en pression statique dans la chambre ce qui actionne le second étage. Le piston 
situé dans la chambre peut déplacer le tiroir sous l'action de cette pression 
[89,90]. La figure 5.3 illustre l'écoulement d'air qui se produit entre l'étage 1 et 
2. 
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L'aspect nouveauté de cette valve est d'être contrôlée par un DEA rotatif. La 
valve à jet a été retenue puisque ce concept ne demande pratiquement pas de 
travail de la part de l'actionneur qui le contrôle. En effet, le jet ne génère pas de 
moment sur le pivot puisque la force créée par l'écoulement croise l'axe du 
pivot. Les seules forces à vaincre par le DEA sont les forces de friction dans le 
pivot. Pour minimiser la friction et limiter les coûts de fabrication, le pivot est 
constitué d'un montant en coin sur lequel on y dépose le plateau rotatif du 
DEA. La stabilité du plateau rotatif est assurée par raideur de l'actionneur 
rotatif. 
Alimentation d'air de la buse 
(a) 
Étage 1 : 
Jet et DEA 
Étage 2: 
Valve à tiroir 
Électrode ^ 
Film diélectrique 
80 mm 
48 m-m 
(b) A 
r> À 
Chambre 2 
Tiroir 
Chambre 1 
Piston. 
orps de la valve 
Vue en coupe A-A 
25 mm 
Vers a chambre 1 
Neutre 
Vers ta chambre 2 
Figure 5.1a) vue globale de la valve; b) vue en coupe de la valve; c) vue du jet 
dans le cas où l'électrode à droite est mise sous tension (Von) et l'électrode à 
gauche est mise à la terre (V0ff) provoquant une rotation antihoraire du jet 
autour du pivot 
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Plateau rotatif 
Alimentation 
du jet 
Pivot 
Recepteur 
Etage 2 
Échappement 
Figure 5.2 Valve à jet prototypée (le film diélectrique est absent pour permettre 
une meilleure visualisation du pivot) 
Réservoir 
pressurisé 
(Po) 
Buse du jet 
Récepteur 
du jet 
Figure 5.3 Modèle d'écoulement,de la valve à jet 
5.2 Modélisation de la valve à jet 
La valve à jet a été décrite par [90] et on y retrouve les grandes lignes de 
conception nécessaire à la réalisation de ce type de valve : 
• l'angle optimal du convergent est de 13° et l'angle du divergent est de 
10°; 
• Le diamètre de la buse a été fixé à 0.75 mm pour limiter les pertes d'air 
et être usinable par la CNC disponible au laboratoire CAMUS; 
• Le récepteur a un diamètre de 1 mm pour minimiser le volume d'air à 
remplir pour maximiser le temps de réponse de la valve. Il est un peu 
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Direction 
du jet d'air 
Volume de 
contrôle 
Condition de 
pression 
atmosphérique 
à la surface ^-4 
Surface de 
contrôle pour 
mesurer la 
pression dans la 
chambre 
plus grand que le diamètre de la buse du jet pour permettre un certain 
jeu dans l'alignement de la buse et du récepteur et maintenir 
l'écoulement entre les deux étages; 
• La distance entre la buse et le récepteur est de 0.2 mm pour minimiser 
les fuites d'air. 
Un modèle numérique a été réalisé à l'aide de Cosmosflow™ dans le but 
d'évaluer la pression résultante dans la chambre et les fuites d'air causé par 
l'utilisation d'un jet d'air en fonction de la distance entre la buse du jet et le 
récepteur. Ce modèle est illustré à la figure 5.3 et il faut noter que la distance 
entre la buse du jet et le récepteur a été augmentée pour permettre une meilleure 
visualisation. Le modèle utilise une source de pression régulée de 413 kPa à 
l'entrée. La pression atmosphérique est imposée sur les parois contenant 
l'interstice entre les deux étages. 
Une pression résultante dans la chambre de -175 kPa a été évaluée. Cette 
pression crée une force de -23 N sur le piston du tiroir (surface de 132 mm2) 
pour vaincre la friction des joints d'étanchéité appliquée sur le tiroir. Cette 
force a été jugée suffisante pour montrer le concept. La force de friction dépend 
de la compression des éléments d'étanchéité du tiroir, du fini de surface obtenu 
et de la concentricité des éléments du tiroir. Comme ces facteurs sont 
difficilement quantifiable analytiquement, il est donc plus précis de caractériser 
expérimentalement la force de friction obtenue suite à la fabrication du premier 
prototype. Une meilleure optimisation du piston pourra alors être effectuée lors 
d'une deuxième version du prototype. 
Le modèle Cosmos prédit une perte d'air d'environ 1 g/s, ce qui est 
relativement important comme perte considérant que les valves à clapet ne 
dépassent généralement pas 0.01 g/s (voir le tableau 2.2). La valve à clapet 
emploie toutefois des éléments d'étanchéité engendrant de grandes forces de 
friction que le DEA peut difficilement surmonter [91]. Comme mentionné à la 
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section 1.1.2, le DEA est employé dans le but d'obtenir la meilleure IRM-
compatibilité et les fuites représentent le compromis raisonnable pour obtenir 
cette compatibilité. 
r 
5.3 Etude de fiabilité des actionneurs de polymère 
diélectrique 
Le premier facteur limitant des DEA est leur fiabilité. Ils sont sujets à une 
grande variabilité en termes de durée de vie et il est important de s'y intéresser 
rapidement. Pour évaluer l'état de la situation, l'annexe A présente l'article de 
conférence présenté à Cansmart en 2009. L'étude a permis d'évaluer chacune 
des étapes de fabrication des actionneurs. Des observations ont aussi permis de 
quantifier l'apparition de fissure dans le film de polymère lors du test en fatigue 
mécanique pouvant causer des défaillances. 
Une durée de vie de ~45 000 cycles a été observée. Il faut toutefois noter que 
l'écart type est de ~22 000, ce qui indique une grande variabilité en raison de la 
fabrication artisanale des actionneurs. De plus, les actionneurs ne doivent pas 
être soumis à de trop grands déplacements en raison de la contrainte plus 
grande induite dans le film et du vieillissement accéléré ainsi provoqué. 
Le DEA rotatif permet d'induire un mouvement relativement grand au jet et de 
minimiser l'élongation du film. Il offre aussi une configuration prismatique 
intéressante pour intégrer efficacement l'assemblage du jet et de son pivot dans 
un volume très compact. À la lumière de ces résultats, les DEAs rotatifs 
peuvent être employés dans le développement de.la valve du manipulateur. 
Plus d'efforts devront toutefois être déployés en matière de fabrication pour 
améliorer leurs performances. Ces étapes sont présentées à l'annexe A et leurs 
impacts sur la fiabilité des DEAs y sont discutés. 
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Pour maximiser la fiabilité, l'article montre que le DEA ne doit pas dépasser 
un étirement surfacique de 36 (Xi x X2) [92], De plus la tension ne doit pas 
dépasser 6.8 kV pour cet étirement avec un film d'une épaisseur de 1.5 mm. 
5.4 Modélisation de l'actionneur diélectrique de 
polymère 
La géométrie retenue pour la conception du DEA est le rectangle. Une 
schématisation est disponible à la figure 5.4. Cette structure s'intègre 
facilement à une valve à tiroir et sa fabrication est très simple, favorisant la 
réduction des coûts. De plus, cette structure prismatique permet d'intégrer 
efficacement l'assemblage requis pour le jet d'air et maintenir un faible volume 
hors-tout comme le montre la figure 5.1. 
a=48 mm 
b=80 mm 
c= 6 mm -* 
Électrode 
passive 
Électrode 
sous tension 
d=18mm-^ 
Châssis rigides 
NA 
Fflm off / 
b) — Position neutre 
— Position activée 
on 
C) 
Figure 5.4 a) Géométrie retenue pour le DEA rotatif vue de face; b) géométrie 
vue de coté; c) diagramme de corps libre 
Comme mentionné à la section 2.4.2, le comportement du film diélectrique est 
hautement non-linéaire. Le polymère diélectrique employé est le VHB4905, un 
adhésif commercialement disponible produit par 3M™. Pour modéliser 
l'actionneur, le modèle considère que le film de polymère reste tendu et 
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constitue un plan entre les châssis rigides. De plus, le film n'étant pas couvert 
par l'électrode est négligé. 
La mécanique des milieux continus a été retenue pour résoudre le problème. 
L'expression des contraintes P exprimées à partir du second tenseur des 
contraintes de Piola-Kirchhoff dans le matériau peut alors s'exprimer par la 
relation suivante : 
i 
P = pH ou a = l, 2,3 
K dÂ 
(5.1) 
Où p est une variable scalaire qui doit être déterminée à partir des conditions 
limites et des équations d'équilibre [62]. Dans ce cas particulier, il peut être 
déterminé par la direction 3 se situant dans la direction de l'épaisseur du film. 
Dans le cas où le film n'est pas actionné, p s'écrit : 
(5.2) 
Dans le cas où le film est actionné,/? s'écrit 
p,m=^K" +^Aai -K max well (5.3) 
Dans le concept présenté, les relations géométriques sont présentées aux 
équations 5.4 à 5.7. La longueur du film activé (Lf,|m on) et du film passif (Lf-,im 
ofr) s'écrit : 
0 = tan" 
6off - tan 
-i 
h + a sin(ç?) 
b - a c o s ( ç ) y  
h - a  sin(ç?) 
ô-acos(ç9) 
(5.4) 
(5.5) 
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L film on 
film off 
(h + ^  sin(p))2 + - -|.cos(«?))2 
(h - -j sin(ç>))2 + (y —| cos(^))2 
(5.6) 
(5.7) 
À l'aide d'un bilan de force et de moment au tour du pivot il est possible de 
définir que : 
X Fx = 0 = Nx - Ffilm on cos(0on ) + Ffilm off cos(0q/r ) 
£ Fy = 0 = Ny - FJUm on sin(<9„ ) - FJUm off sin(^ ) 
(5.8) 
(5.9) 
£ M = 0 = Fplm off sin (9off ) cos (ç) - FfUm off cos {6off ) sin(ç>) - Ffllm on sm(£J cos(^) 
^film on 
cos{9Jsm((p) 
(5.10) 
La force produite par le film sous tension et le film passif a été calculée à partir 
de la contrainte obtenue par la méthode des milieux continus pour générer une 
courbe de force en fonction de la longueur du film dans la direction 1. 
F — P rit — 
J film on \, film on 
F film off — Pl.film ojjQt ~ 
1 
p H 
A, Fo" dÂ, 
JL ^ 
À, Poff + dA, 
at 
at 
(5.11) 
(5.12) 
Il est ensuite possible de déterminer la position d'équilibre du plateau rotatif en 
déterminant l'angle (p de manière itérative à partir du bilan décrit par les 
équations 5.8 à 5.10. 
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En référence à la figure 5.4, la longueur ( b )  et la largeur ( d )  de l'actionneur ont 
principalement été fixées par les dimensions des valves pilotées par solénoïde 
pour obtenir un volume similaire. La longueur du châssis rotatif a été 
dimensionnée pour que le film sur les surfaces mortes du film soient 
minimisées, sans pour autant créer un étirement trop important dans cette zone 
lorsque le plateau se déplace. Le seul paramètre important restant à évaluer est 
la hauteur du pivot. En utilisant la combinaison de pré-étirement, étirement 
d'actionnement et de champs diélectrique trouvé lors de l'étude de fiabilité 
(section 5.3), le modèle d'actionnement montre qu'une rotation de -20° peut 
être générée à l'aide d'un pivot d'une hauteur de 8 mm comme montré à la 
figure 5.5 L'expérience avec les DEA montre qu'expérimentalement, il est 
possible d'obtenir -50% des performances prédites par le modèle. Avec un 
pivot de 8 mm, l'angle nécessaire à obtenir pour que le jet passe de la position 
neutre à un orifice du récepteur est de 5°, laissant 15° de sécurité pour que le jet 
atteigne sa position finale. Une butée est utilisée pour favoriser l'alignement du 
jet dans le récepteur. 
^•1 pre ^ 
^2 pre = 3-5 
Point d'opération 
o 
S-
Hauteur du pivot (mm) 
Figure 5.5 Déplacement angulaire du jet en fonction de la hauteur du pivot. Le 
réticule indique le position de conception utilisée 
5.5 Résultats expérimentaux 
Comme mentionné à la section 5.1, la valve est une preuve de concept. Seuls 
les résultats importants sont rapportés dans ce document. Une publication 
présente le détail des travaux réalisés sur la valve [37], L'actionneur est en 
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mesure d'effectuer le déplacement requis et le jet de la valve à jet a été en 
mesure d'effectuer un changement de position du tiroir. Les pièces prototypées 
sont présentées à la figure 5.6 
sp»j)W~TfHp 
t 
Alimentation du jet 
Plateau rotatif de l'APD 
Jet 
Châssis de l'APD 
Plaque pivot et 
récepteurs du jet 
Étage 2 
Embout de la chambre 
Joint d'étanchéité entre 
l'étage 1 et l'étage 2 
Tiroir 
Piston 
Figure 5.6 Pièces prototypées pour la valve 
5.5.1 Performance de la valve à jet 
Il a été vérifié expérimentalement qu'un changement d'état du tiroir se produit 
sous une pression de 120 kPa dans la chambre avec une pression d'alimentation 
au jet de 413 kpa. La pression a été mesurée à l'aide d'un capteur de pression 
vissé dans la chambre (SSI Technologies™ P51-50-G-B-I36-4.5V-R). Sous 
cette pression d'entrée, le modèle numérique Cosmosflow (section 5.2) prédit 
une pression statique résultante de -175 kPa dans la chambre du tiroir. Ceci 
représente une erreur de 30% par rapports aux estimations fait par le modèle 
d'écoulement Cosmosflow. Cette divergence peut s'expliquer par une erreur de 
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fabrication dans la distance entre la buse et l'orifice récepteur. La valve a pris 
279 ms pour effectuer son changement d'état après l'activation du DEA. Ceci 
est un pire scénario, car la valve aurait normalement qu'à effectuer un 
déplacement de 8°, soit de la position neutre à 0° jusqu'à la buté à 8°. Ceci 
donne alors un temps de réponse de 182 ms. Il faut noter que la valve n'a pas 
été conçue dans le but d'obtenir un produit optimisé. Cette preuve de concept a 
permis de démontrer la faisabilité de la valve en polymère piloté par un DEA. 
La position du pivot a été mesurée à l'aide d'une caméra haute vitesse. 
150r 
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Figure 5.7 Rotation,du DEA sous une tension électrique de 6,5 kV avec la 
pression dans la chambre [37] 
5.6 Travaux futurs 
Pour permettre à la valve de rivaliser avec les produits existant, il faudra un 
second prototype. Ce prototype devra permettre un ajustement fin de la buse du 
jet et le récepteur dans le but d'obtenir un alignement optimal. La hauteur du 
pivot sera aussi ajustable pour permettre un dégagement suffisant entre le 
récepteur et la buse et ainsi (1) prévenir toute collision entre la buse et le 
récepteur et (2) minimiser les pertes de pression statique dans la chambre. 
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CHAPITRE 6 CONCLUSION 
6.1 Sommaire 
Le projet a permis la conception et l'évaluation expérimentale d'un 
manipulateur actionné par des muscles binaires moyennés élastiquement en vue 
de réaliser le diagnostic et le traitement du cancer de la prostate guidé par IRM. 
Tout d'abord, un modèle a été développé dans le but de valider la faisabilité du 
projet. Il a permis de dimensionner le manipulateur pour faire en sorte qu'il 
puisse couvrir le plan de travail nécessaire au traitement de la prostate, d'offrir 
une raideur suffisante pour soutenir l'insertion de l'aiguille et d'être 
suffisamment compacte pour être inséré entre les jambes du patient alors qu'il 
est dans l'IRM. Douze muscles pneumatiques on été employés pour couvrir le 
plan de travail. Plus d'actionneurs devraient être employés pour diminuer 
l'erreur associée à la nature discrète de l'approche binaire. Cette quantité a été 
retenue pour simplifier la fabrication du manipulateur et permettre d'évaluer la 
précision et la justesse du concept. 
Un prototype a ensuite été fabriqué dans l'objectif de mesurer l'erreur de 
positionnement obtenu par le concept. La précision de ce manipulateur a été 
mesurée à 0.5 mm alors que la correspondance entre la position prédite par le 
modèle et la position mesurée expérimentalement (justesse) est de 3.3 mm. 
L'erreur de positionnement obtenue ne rencontre pas le requis clinique établi. 
Cette erreur peut toutefois être améliorée par les travaux futurs qui seront 
présentés à la section 6.3. Le manipulateur fabriqué a pour le moins rencontré 
les requis concernant le plan de travail, la raideur, le volume. De plus, tous les 
matériaux employés dans la fabrication du manipulateur sont IRM-compatible. 
Seulement une faible quantité d'aluminium a été employée pour soutenir les 
muscles pneumatiques. 
Une preuve de concept de valve IRM-compatible actionnée par un DEA rotatif 
a aussi été proposée. Cette valve IRM-compatible peut alors être placée sur le 
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manipulateur. Un modèle hyperélastique de l'actionneur de polymère été 
développé pour dimensionner le DEA. Cette valve sera intégrée au 
manipulateur lors de travaux futurs. 
6.2 Contributions originales 
Le prototype a permis d'évaluer expérimentalement et sur un grand nombre de 
positions, la précision et la justesse de l'actionnement binaire^ moyenné 
élastiquement. Il a aussi permis de calculer expérimentalement l'influence de la 
calibration de ce concept. C'est une nouvelle approche dans le développement 
des manipulateurs IRM-compatible permettant de réduire les coûts de 
fabrication du manipulateur tout en maintenant une précision suffisante pour 
atteindre les requis cliniques. Enfin, la valve à jet contrôlé par un DEA rotatif 
est la première présentée dans la littérature. 
6.3 Travaux futurs 
Plusieurs éléments devront être améliorés pour la suite du projet. Les trois 
éléments suivants ont été jugés comme étant les aspects à traiter le plus 
rapidement. 
6.3.1 Augmenter le nombre d'actionneurs binaires 
L'erreur associée à la nature discrète des actionneurs (évalué à 0.8 mm) est trop 
élevée pour permettre d'atteindre le requis clinique de 1.9 mm d'erreur de 
positionnement. Il faut donc ajouter plus d'actionneurs pour la réduire. Par 
exemple, en passant de 12 à 18 muscles, l'erreur serait réduite à 0.2 mm, ce qui 
laisse plus de marge de manœuvre aux autres types d'erreurs de nature 
expérimentale comme la justesse et la précision. 
6.3.2 Améliorer l'efficacité des muscles pneumatiques 
Les ancrages des muscles pneumatiques représentent une partie trop importante 
de la longueur du muscle. Il faudrait trouver un concept pour maximiser la 
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partie active du muscle et ainsi pouvoir réduire le volume du manipulateur. De 
plus, les muscles ont été fabriqués de manière artisanale, ce qui introduit 
beaucoup de variabilité dans le comportement des muscles. La calibration du 
modèle permet d'identifier cette variabilité et, en quelque sorte, de compenser. 
Le moulage des muscles serait une approche prometteuse. 
6.3.3 Développer un second prototype de la valve 
La valve devra passer à un second stade de prototypage. L'actionneur sera 
monté sur un pivot ajustable dans le but de caractériser les ajustements 
nécessaires au fonctionnement de l'assemblage. Les caractéristiques de la valve 
telles que les fuites, le volume final, la pression maximale et le débit 
admissible, le temps de réponse de l'actionneur et l'IRM-compatibilité du sous-
système pourront alors être évalués. 
6.3.4 Compléter le manipulateur 
Comme mentionné dans l'introduction, seulement l'architecture de l'orientation 
de l'aiguille a été étudiée. Le contrôle en position du manipulateur binaire doit 
maintenant être abordé. 11 faudra aussi coupler à ce contrôle un capteur IRM-
compatible pour développer une rétroaction de haut niveau sur le manipulateur 
et ainsi parvenir à réduire l'erreur de positionnement. Enfin, un module 
d'insertion de l'aiguille devra aussi être conçu et intégré au manipulateur pour 
qu'il puisse devenir complètement autonome. 
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Article de conférence présenté à CANSMART en octobre 2009 
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A.l ABSTRACT 
Dielectric Elastomer Actuators (DEA) have demonstrated their potential as 
promising low-cost actuators. However, their commercial venue has, 
essentially, been limited by their reliability, which is affected by their 
manufacturing process. This paper investigates how a typical actuator 
fabrication process influences the life cycle reliability of cone-shaped actuators 
made of acrylic VHB 4905™. The proposed manufacturing process consists of: 
(1) film biaxial pre-stretching, using a manual 2-axis pre-stretching apparatus; 
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(2) electrode deposition of conductive ink mixtures by airbrushing, and (3) 
film-defect detection and covering with Neoprene™ glue. 
The uniformity and precision of the film's biaxial pre-stretch levels are studied 
through finite element analysis. The effects of electrode deposition techniques 
on reliability are optimized by measuring the breakdown voltage. The evolution 
of the film defects is observed through mechanical and electrical cycling tests. 
These tests are repeated with Neoprene™ glue covering the defects, as it is 
expected to limit defect propagation and thus increase the film's life cycle. 
Results show that a properly designed multiple grip point pre-stretch jig can 
offer a uniform and accurate biaxial stretch for maximum actuator reliability 
and minimal film loss. The initial breakdown voltage is 30 % higher when a 
gap is present between the edge of the electrode and the side of the DEA than 
when a gap is not present. Mechanical cycling generates defects around the 
center frame that participate in long-term electrical cycling failure. Neoprene™ 
is an effective covering agent in high voltage applications but its high stiffness 
affects the long-term reliability under low electrical cycling. 
This paper intends to take a first glance at potential improvements of DEA 
reliability through its manufacturing techniques and sets the grounds for future 
in-depth work on the subject. 
Keywords: DEA, Manufacturing, Reliability, Cycling, Electrode deposition, 
Failure 
A.2 INTRODUCTION 
Dielectric Elastomer Actuators (DEAs) are an interesting alternative to 
conventional electromagnetic technologies in many robotic and mechatronic 
applications, particularly where high force-to-weight ratios and high strains are 
required at low cost. 
DEAs are governed by electrostatic attraction [59][93], Oppositely-charged 
electrodes., created on each side of a soft polymer film, induce an equivalent 
Maxwell pressure that squeezes the polymer, which in turn, expands in its 
planar direction (Figure la). The two major polymer families used in DEAs are 
acrylics and silicone [94]. This research concentrates on the manufacturing 
process of DEAs made from two layer laminates of acrylic VHB 4905™ from 
3M, since it is the most currently used material for its high energy density [95]. 
/C ~ 
Dielectric film 
Compliant electrodes 
P : Equivalent Maxwell pressure 
S : Film displacement 
a) 
Film 
Outer frame 
Inner frame 
Mass 
b) 
Fig. 1 a) DEA's working principle b) Cone-shaped actuator used in the 
experimental setup 
A typical cone-shaped DEA is shown in Figure lb, where the polymer film is 
held between two rigid circular frames while the center frame is pushed 
outwards by a conservative force provided here by a suspended mass [36]. The 
mass moves down when the film expands in area under an equivalent Maxwell 
pressure produced by the electrostatic field (1) [93][59][96]: 
en., : vacuum permittivity 
cdw: polymer dielcctricconstant 
PMAX=ereie,lk, | y J F;voUagc 
\ : thickncss of the film 
DEA assembly has three major steps. First, the film is pre-stretched in its planar 
direction in order to avoid film buckling during electrostatic compression as 
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well as to increase mechanical efficiency [97] [98] and breakdown strength of 
the film [99][100]. Second, the film is fastened to rigid frames to maintain its 
initial pre-stretch state. Third, compliant electrodes are applied on each side of 
the polymer. A common low-cost electrode material used is carbon black 
powder, which is generally mixed with a solvent and applied by paintbrush or 
airbrushing technique. This type of electrode is one of the most compliant and 
low-cost amongst electrodes used in DEA [101]. 
Three large-scale failure modes of DEAs have been proposed: pull-in instability 
(aka buckling), dielectric strength failure and material strength failure [100], 
Pull-in instability is observable as wrinkles on the film surface [100][102], 
Dielectric strength failure occurs when the applied electric voltage exceeds the 
dielectric strength of the material. Finally, the material strength failure happens 
when the material is stretched beyond the unfolded material's polymer chain 
length. 
Past experience has shown DEA reliability to be greatly affected by actuator 
manufacturing methods [61 ][ 103]. This is an important drawback, since 
fabricating reliable DEA layer's is key to develop high force actuators using 
10's to 100's of layers. 
Since VHB is a commercial adhesive and its quality is not controlled for DEA 
applications, defects are generally present in the film. One approach to improve 
reliability through manufacturing is the use of fault-tolerant electrodes 
[104][105], Neoprene™ glue can also be used to improve dielectric breakdown 
strength by covering film imperfections [92], 
This paper takes a first look at a typical DEA fabrication process and 
investigates its impact on the short and long term reliability of acrylic VHB 
4905™ actuators. Cone-shaped DEAs are built according to a typical 
manufacturing process consisting of: (1) film biaxial pre-stretching using a 
manual 2-axis pre-stretching apparatus, (2) electrode deposition techniques 
using different air-brushed conductive-ink mixtures and (3) film-defect 
detection and covering with Neoprene™ glue. A 12-point pre-stretching jig 
design is presented and validated with Finite Element Analysis. Microscope 
observations are performed to monitor film evolution during mechanical 
cycling, while breakdown tests are performed on different electrode 
configurations. Electrical cycling tests are carried out on DEAs to gather 
statistical data of actuator failure in normal operating conditions, both with and 
without Neoprene™ defect covering. 
Results show that pre-stretching equipment must be carefully designed to 
maximize film uniformity and usable film area as demonstrated with a 12-point 
jig example. Breakdown voltage tests revealed that leaving a gap between the 
electrode and frame improves breakdown voltages by as much as 30 %. 
Mechanical and electrical cycling at low voltages revealed that most failures 
occur in the film region where the stretches are the highest and where film 
buckling is observed. Moreover, these highly-loaded regions show defect-like 
grooves, nucleating from the film-frame interface, that propagate with cycling. 
Finally, covering the film defects with Neoprene™ glue potentially improves 
the average film life by up to a factor of 4 at high electric fields but its high 
stiffness has negative impacts in long term cyclic tests. 
A.3 OBJECTIVES AND METHODOLOGY 
This section describes the objectives and methodology of this research, 
targeting the impact of the proposed actuator fabrication process on reliability: 
A.3.1 Film pre-stretch 
Actuator reliability in regard to pre-stretch has already been investigated in past 
research and is deemed critical on actuator performance and efficiency 
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[98][100]. Therefore, a good pre-stretching apparatus must be able to uniformly 
pre-stretch polymer films over a large area, regardless of the actuator's 
configuration; whether the actuators require a symmetrical stretch (XxxAy = 3x3 
for cone actuators [36]) or a non-symmetrical stretch {XxxXy = 4 x 2.5 for 
diamond shaped DEA [92]). 
Finite element analysis is used to design and compare two concepts: a 4-grip 
point machine versus a 12-grip point machine. Note that all films used in this 
paper where pre-stretched with a 4-grip point machine using only the optimal 
area of the pre-stretched film. 
A.3.2 Mechanical cycling 
A MTS 322 Test Frame Fatigue device is used to force DEAs into typical 
displacement cycles. The defects' generation and evolution are observable 
throughout the actuator's life cycle as no opaque electrode is present. Two 
imposed displacements are used to match typical displacements under low- and 
high-voltage operation as used later in electrical cyclic tests. Setup 1 is used to 
witness the effects of various manufacturing parameters on the reliability of a 
DEA used in a high-voltage application in a short life period. Setup 2 mimics 
the displacement of a DEA used in a low-voltage application, which is expected 
to withstand a long lifetime. Figure 2 illustrates the test parameters of these two 
setups. 
-11 mm 
a-J 
11— Generated displacemec 
Voltaee 8.4 kV 6.4 kV 
% of breakdown* 86% 66% 
Pre-stretch 3x3 3x3 
Mass 150a 150 f i  
Equivalent pre-load 13 mm 13 mm 
Generated displacement 11 mm 6 mm 
Speed 1 Hz i Hz 
"based on breakdown results (figure 1 1) 
a) b) 
Fig. 2 a) Dimensions of the cone-shaped actuators and b) test parameters 
Tests are paused during cycling for defect visualization and measurement with 
a 40X microscope equipped with a digital camera in the dust-free environment 
of a clean bench. Mechanical fatigue tests will oversee the effects of the use of 
different electrodes' solvents (ethanol, toluene) and of the Neoprene™ glue. 
Dust particles, or contaminants, constitute the most common type of defects on 
DEA films. They are noticeable as dark and twisted lines, and are often visible 
to the naked eye under appropriate lighting (Figure 3a). The second known 
group of defects present in the film are bubble-like defects and scratches, either 
included in the film or induced by the laminating process [39]. The bubble-like 
defects are difficult to locate as they result in a faint color variation on the 
microscope images (Figure 3b). 
a) b) 
Fig. 3 a) Dust - b) Bubble-like defects 
This work focuses on bubbles-like defects, as they are supposed to have the 
most damaging effects on the materials' reliability as they cause a local 
reduction of the breakdown strength [39]. As well, only defects visible to the 
naked eye (60^im) will be observed, as they are the easiest to locate in a low-
cost manufacturing process. 
A.3.3 Electrode deposition 
This section compares the influence of two basic electrode mixtures as well as 
electrode geometry on breakdown voltage. 
I l l  
Paint-brushing is not considered in this study because of its inability to generate 
smooth edge electrodes in a controllable and precise fashion. Research has 
shown that electric charges gather at the electrode edges and create unwanted 
electric field concentration that can cause DEA breakdown at lower voltages 
[39]. Also, paint-brushing requires a contact with the film, which can be 
detrimental and even destructive to the film. 
Air-brushing is the main technique studied in this work, as it is a fast, low-cost, 
contact-free method that can be implemented for high-volume manufacturing. 
Mixtures of carbon-black and ethanol are the main components of this study 
due to their high compliance and low cost. Toluene effect on breakdown 
strength is also investigated as it is a necessary chemical of an upcoming inkjet 
impression system currently in development. Masking of particular film regions 
will be proposed as a simple method to improve overall breakdown strength. 
Indeed, this avoids superimposing the maximal electrical field to the maximal 
stress field near the edges of the frame, where the material is thinner. 
A.3.4 Electrical cycling 
As an ultimate reliability test, electrical cycling tests are performed on cone-
shaped DEAs, using the low- and high-voltage setups of Figure 2. Electrical 
cycling allows the collection of small statistical data of actuators, built with the 
simple low-cost production techniques proposed here. A U SB-powered DAQ 
device, controlled by a Labview program, sends software-timed analog voltage 
updates to a Matsusada Power Supply, while monitoring the current directly 
from the current monitor output. When a DEA fails, the increase in current is 
detected and the voltage is rapidly shut, preserving the DEA for analysis of 
failure location. 
The parameters of Setup 1 (see Figure 2) were chosen to maximize the strain 
output, regardless of the occurrence of buckling. When the film buckles, it 
undergoes very large deformations to reach a stable state characterized by its 
wrinkled shape. The tests are done at -85 % of the experimental breakdown 
voltage. The purpose of Setup 1 is to witness the average improved life-cycle of 
the actuator used in high-voltage applications when the visible defects are 
covered with Neoprene ™. 
Setup 2 is used to obtain the actuator's maximum displacement without 
buckling for a given mass and initial pre-stretch. This setup intends to evaluate 
the long-term life expectancy of the DEAs with and without Neoprene™. 
Similar to Setup 1, the applied voltage represents -65 % of the breakdown 
voltage. 
Note that in all mechanical and electrical cycling tests, reference DEAs were 
manufactured from VHB film with no visible defects, while DEAs with defects 
were manufactured where defects were visible but not overabundant. 
A.4 RESULTS AND DISCUSSION 
A.4.1 Film pre-stretch 
The pre-stretch sequence of a 4-point jig (see Figure 4a) was analyzed with 
Abaqus software, using a non-linear high-strain model for a nominal film pre-
stretch of AxxÀy = 4x4. The material parameters of the incompressible second 
order Ogden model were obtained from past researches [92]. As shown in 
Figure 5, the 4-point jig does not generate a large uniform film region where the 
nominal pre-stretch values are precisely met. Only -13 % of the total stretched 
film can be used. This study also shows that the 4-point jig has a high-tear risk 
near the corners of the grip, as stretches of up to 6.9 are encountered near the 
113 
grips (see Figure 5b). Note that the stretch (/t) is defined as the ratio of the final 
length over the initial length. 
v stretch 
r strelch -1 
v stretch 
• stretch 
Stretched film 
v stretch v stretch 
lied film 
.v slretch 
r stretch 
a )  b )  
Fig. 4 Film stretching using a) a 4 points jig and b) a 12 points jig 
/-.= 6.9 
Workable 
a) b) 
Fig. 5 FEA result of the stretches a) in the x direction b) in the y direction 
A uniform stretch can be obtained with a greater area of usable film with a 
well-designed pre-stretch jig equipped as the multiple mobile grips allows 
unconstrained displacements in the x direction. For example, a 12-point jig was 
designed and evaluated by FEA (see Figure 5b). In fact, for a desired stretch of 
XXXXY = 4x4, the jig can uniformly stretch the film in both directions on 75 % of 
the film's area (Figure 6). Maximum stretches are also reduced (A = 5.6) which 
significantly reduces tear risks during actuator manufacturing. 
a) b) 
Fig. 6 FEA result of the stretches a) in the x direction b) in the y direction 
A.4.2 Mechanical cycling 
Microscopic observations revealed that the size and shape of film defects (in 
this case, air bubbles, see Figure 3b) that are initially present remain constant 
throughout the mechanical life cycle of the DEA. On the other hand, groove-
like defects rapidly appear on the film edges around the center piece (Figure 
7a); these grooves were also observed in previous work [92]. Experiments show 
that grooves appear near 1,000 cycles, and expand gradually as cycling 
continues. The evolution of the cracks is described in Figure 8 for both 
experimental setups. The groove length doubles when the mechanical 
displacements doubles, suggesting a linear behaviour between groove 
propagation and mechanical displacements. 
Frame 
0c lect Defect 
Fig. 7 a) Defects around the center frame, b) defects around the center ' 
frame, with Neoprene™ applied around it and c) defects around a glue drop, all 
after 10,000 cycles 
115 
£ 1000 
£ 200 
• Edge covered with Neoprene™, 6 mm 
• 6 mm mechanical displacement 
—•— 11 mm mechanical displacement 
1 1 1 
0 20000 40000 60000 80000 
Number of cycles 
Fig. 8 Length of the appearing cracks during mechanical cycling 
Mechanical DEA failure was always caused by tearing around the center frame 
(Figure 9). Note that mechanical cycling showed that the maximal life-cycle of 
a cone-shaped actuator is over 65,000 cycles, using the parameters of Setup 1 
and 22,000 with the parameters of Setup 2. 
Exterior Frame 
VHB Film (painted black for vi suali s ation) 
Center Frame 
Fig. 9 Failure mode of mechanically cycled DEA 
Observations tend to demonstrate that the grooves are caused by a film-slippage 
effect around the center piece of the actuator, induced by a high-stress 
concentration. As seen in Figure 8, to improve life cycle, a smaller preload 
displacement could be adapted for smaller strains, implying the usual trade-off 
between actuator performance and reliability. Note that the geometric ratio 
between the outer and inner frame can also be adapted to limit the strain of the 
polymer near the center of the cone-shaped actuator. When Neoprene™ is 
applied around the center frame of the DEA, grooves propagation is 
significantly reduced, and after 24,000 cycles, their length reached only ~ 0.09 
mm (see Figure 8). However, an adequate, glue deposition technique still needs 
to be developed for precise and repeatable results and no further tests were 
made with this technique. 
Just as the non-covered defects, the Neoprene™ covered defects did not move 
or grow when submitted to mechanical cycling. However, after ~ 10,000 cycles, 
small grooves began to appear around the Neoprene™ spots (Figure 7c). Those 
grooves are similar to the ones observed near the center frame, but are much 
smaller. They are most likely caused by the higher rigidity of Neoprene™ as 
opposed to VHB. The Neoprene™ induced grooves limit the long term 
reliability improvement as it will be shown later in electrical cycling tests of 
Setup 2. 
No obvious difference was recorded through the mechanical cycling of 
chemically-stressed DEAs, as no defects generation was visible and no actuator 
failed during the first 25,000 test cycles, for both ethanol and toluene. 
A.4.3 Electrode deposition 
Breakdown tests (Figure 10) have shown a 30 % increase in the maximum 
voltage when a ~lmm gap is left between the electrode and frame. The gap 
separates the mechanical stress concentrations at the film edges from the higher 
electric fields at electrode edges [39], Note that all breakdowns occurred at the 
edge of the electrode. 
With gap Without gap 
3-n 7 
Pre-siretch 4 x 4  
Outer cone radius 19 mm 
Inner cone radius 7 mm 
Mass 145 a 
Sisnal used Step 
Average value ; 9.7 kV Average value : 6.8 kV 
StanHart clevintion : 1 .3 kV Standard deviation : 1.0 ÎcV 
a) b) 
Fig. 20 a) Breakdown test parameters b) Top view of the locations of the 
breakdowns and average values of voltage recorded 
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In order to create this 1 mm gap, the mask must overlap the frame by at least ~3 
mm, mainly because the mask cannot be set closer to the film without risk of 
damaging it. This distance can be problematic in the production of miniature 
actuators. Also, as dust is generated by this deposition technique, it is not 
optimal for precise manufacturing. 
As a potential alternative to airbrush, an inkjet printer is currently being 
studied. The main problem in the development of this technology is the 
mixture's constituent's polarity difference that causes the carbon power to 
agglomerate and clog the nozzles of the cartridge, making off-the-shelf inkjet 
printers unsuitable for printing this kind of ink. Toluene is a more compatible 
solvent that improves the clogging issues. Breakdown tests (Figure 11) and the 
mechanical cycling both indicate that the change in solvent does not 
significantly affect the breakdown and mechanical strength of the DEA. 
Ethanol Toluene 
Average value : 8.1 kV 
Standard deviation : 0.5 kV 
5 
Average value : 8.6 kV 
Standartdeviation : 0.7 kV 
Value Test parameters 
Pre-stretch 
Outer cone radius 
Inner cone radius 
Mass 
19 mm 
7 mm 
180 a 
used 
a) b) 
Fig. 11 a) Breakdown test parameters b) Top view of the locations of the 
breakdowns and average values of voltage recorded 
A.4.4 Electrical cycling 
Setup 1 (short term - high voltage): With the parameters of this setup, buckling 
was severe, as shown by the large central spikes of Figure 12. At such high 
voltage, the average life cycle is as low as -1,000 cycles for both reference and 
Neoprene™-covered samples. The Neoprene™-covered samples lasted slightly 
longer, while their variance was twice that of the reference sample. This is 
partially explained by inadequate glue deposition technique, as 2 of the 10 
samples failed directly on the covered zone upon initial activation. 
d 
Average life-cycle :925 
Standard deviation : 626 
a> 
Average life-cycle 309 
Standard deviation : 38? 
b) 
Average life-cycle 1269 
Standard deviation : 1212 
0 
Legend: 
• Failure on Defect 
• Other failure location 
m BuckBng zone 
Fig. 12 Position and amount of failures for electric cycling test using Setup 
1 for the a) reference test and b) the Neoprene™-covered defects 
In these tests, it is also noted that the majority of the failures occurred on the 
edge of the buckling region, indicating that buckling is a major failure 
phenomenon that is yet to be fully understood. 
When compared to samples where defects were not covered, Neoprene™ 
proved to have a significant impact on average durability. In fact, the average 
life-cycle of DEA with non-covered defects was 309, which is 4 times lower 
than the DEA with Neoprene™-covered defects, with a standard deviation of 
387. These results should be used with care, since failure locations were not 
identified with absolute certainty and failure may have been unrelated to film 
defects. 
Setup 2 (long term - low voltage): As seen in Figure 13, the average life cycle 
is higher when no Neoprene™ glue is applied. This suggests that the grooves 
induced by the Neoprene™ drops, which appeared during mechanical cycling, 
are a cause of long-term failure. This is not fully corroborated by Figure 13b, 
since only one failed where Neoprene™ was applied. Nonetheless, 6 out of the 
13 Neoprene™-covered DEAs suffered severe film rupture making impossible 
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the location of the initial failure. These particular DEAs were computed in the 
calculation of the average life-cycle, but are not shown in the following figure. 
+ + 
Legend 
9 
• Failure on Defect 
Other failure location 
Bucldina zone 
Average life-cycle : 45268 
Standard deviation .21581 
a) 
Average life-cycle 31417 
Standard deviation : 25736 ' 
b) 
Fig. 13 Position of failure for electric cycling test using Setup 2 for the a) 
For the reference tests of Setup 2, the majority of the failures occurred near the 
center frame (less than 2 mm thereof) as showed in Figure 13a. This 
corroborates the hypothesis that the defects induced by the mechanical stress 
(tearing near the center) are linked to the failure of the DEA. In addition, while 
buckling was thought to be avoided in this test, the center region showed slight 
buckling occurrences after about ~ 1,000 cycles (see the central spikes in Figure 
13). The large deformations and stresses due to buckling certainly increase 
failure probability. The time delay in buckling occurrences is explained by the 
viscoelastic relaxation of the VHB film. Finally, from Figure 8, it was found 
that the average failure occurs when mechanically-induced center cracks reach 
a minimal projected width of -700 nm. 
The mechanical cyclic test confirmed that DEA can withstand the cyclic 
stresses of 22,000 cycles and 67,000 cycles for setup 1 and 2 respectively. The 
fact that the actuators in the electrical cyclic tests failed before these values 
indicates that failure is likely due to coupled mechanical-electrical effects. For 
example, the polymer thins down near the grooves at the center frame, which 
increases the electrical field, causing an electrical breakdown. As well, 
reference test, b) the Neoprene™ covered defects 
Neoprene™ is an effective covering agent in high voltage applications but its 
high stiffness affects the long term reliability under low electrical cycling as it 
nucleates groove-like defects. 
A.5 CONCLUSION 
The main objective of this research was to take a first glance at the impact of 
three low-cost manufacturing steps (pre-stretch, electrode deposition, defect 
covering with Neoprene™) on the reliability of DEAs. 
Different pre-stretch strategies were evaluated through FEA film analysis. 
Results show that a well designed pre-stretch device with mobile attach-points 
can improve both the stretch uniformity and usable area of the polymer film. 
Dielectric breakdown tests have shown that leaving a gap between the 
electrodes and the frames improves the breakdown voltage of actuators by 30 
%, since this action decouples the mechanical stress concentration at the film 
edge from the high electric field at the electrode edge. 
Mechanical cycling tests show that the observable defects in the DEA film (air 
bubbles and scratches) do not grow throughout cycling, indicating that they 
have no significant impact on long-term reliability. Mechanical cycling also 
revealed that hazardous grooves growing with number of cycles appeared near 
the center frame. These grooves are likely caused by film slippage under the 
frame due to high local stresses. 
Electrical cycling tests at high voltages have shown that covering the defects 
with Neoprene™ glue can potentially increase the DEA's life expectancy by a 
factor of ~4. 
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Electrical and mechanical failures were found to be closely linked. The 
presence and growth of the grooves limits film life, as actuators tested in long-
term electrical cycling failed at low voltage, almost exclusively near the center. 
Similar grooves appeared around Neoprene™ glue, which also shorten the life 
expectancy of the DEAs, suggesting that Neoprene™ is an effective covering 
agent in high voltage applications but that its high stiffness affects the long term 
reliability under low voltage electrical cycling. Particular caution should be 
taken with the electrical cycling results as the failure location technique needs 
to be further improved, and as more tests should be conducted to confirm the 
averages and standard deviations presented here. 
A.6 FUTURE WORK 
Film quality is the critical issue that has to be addressed for the expansion of 
DEA technology. Since the casting process of commercially available films 
such as VHB cannot be controlled, silicones are presently being studied as a 
more reliable material. Nonetheless, this material has a small strain, suggesting 
that new polymers need to be developed for DEAs. 
New electrode-deposition techniques using inkjet technology are presently 
being developed for an - accurate deposition of the toluene-carbon-black 
compliant electrodes. A new defect-covering agent with lower stiffness will 
also be tested. 
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